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KURZFASSUNG     
Kurzfassung 
 
Der Bedarf an Revisionen von Hüftgelenkprothesen nimmt mit der steigenden 
Lebenserwartung und der wachsenden Anzahl junger Patienten, die einen 
Hüftgelenkersatz benötigen, zu. Da der Erfolg und die Nachhaltigkeit einer revidierten 
Prothese entscheidend von ausreichendem Knochenmaterial abhängen, haben 
Knochen schonende Prothesensysteme in den letzten Jahren an Bedeutung 
gewonnen. In diesem Zusammenhang ist die Oberflächenprothese besonders 
hervorzuheben, da nur eine minimale Knochenresektion notwendig ist, um die 
Gelenkprothese einzusetzen. Während metallische Oberflächenprothesen seit 
einigen Jahren erfolgreich serienmäßig eingebaut werden, ist bisher noch keine 
derartige Prothese aus Keramik auf dem Markt verfügbar.  
In dieser Arbeit wird mit Hilfe der Finiten Elemente Methode eine 
Zuverlässigkeitsanalyse für keramische Oberflächengelenkprothesen durchgeführt. 
Auf der Basis des entwickelten Prothesen-Knochenmodell werden die Auswirkungen 
unterschiedlicher Kontaktflächen zwischen Prothese und Knochen bei variierenden 
Belastungskonditionen untersucht. Im Vordergrund steht der Einfluss der gezielt 
gewählten Kontaktflächen auf die die Langzeitstabilität des Prothesenverbundes und 
damit die Lebensdauer der Oberflächenprothese beurteilt werden kann. Dabei wird 
auch die Beanspruchung des Knochens berücksichtigt  
Ziel der Arbeit ist zu erfahren, wo und warum Keramik und/oder Knochen eine 
Überbeanspruchung erfahren und wie man diese vermeiden kann. Auf diese Weise 
soll geklärt werden, ob die Umsetzung eines Oberflächengelenkersatzes aus 
Keramik für die Hüfte – ähnlich dem metallischen Vorbild der Birmingham Hip 
Resurfacing (BHR) – zuverlässig möglich ist. 
Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die vorliegenden Berechnungen 
die prinzipielle Eignung einer dünnwandigen Keramikprothese als Oberflächen-
gelenkersatz belegen. Keramische Oberflächenprothesen bis zu minimalen 
Wanddicken von 3 mm weisen bei maximal möglichen Übergangsradien und 
geeignetem Kraftfluss - selbst bei ungünstigen Lastwinkeln - keine kritischen 
Beanspruchungen respektive Bruchwahrscheinlichkeiten aufweist. Der Knochen 
erfährt nur im Falle einer Presspassung  eine Überbeanspruchung. 
 
ABSTRACT   
Abstract 
The demand for revisions of hip joints prosthesis has been increasing with the rising life 
expectancy and the growing number of young patients, who need a hip replacement. As 
the success and the sustainability of a revised prosthesis is decisively dependent on 
sufficient bone material, bone preserving replacement systems have been gained in 
importance in the last years. Hence the surface hip replacement is to be pointed out, 
because only minimal bone resection is necessary in order to apply this joint prosthesis. 
Whereas metal surface replacements have been implanted serially in the last five to ten 
years, there has been no such ceramic prosthesis is available on the market.  
In this thesis an analysis of reliability for ceramic surface hip joint prosthesis is 
accomplished with the help of the finite element method. On the basis of a developed 
prosthesis-bone model the effects of different contact areas between prosthesis and 
bone at varying loading conditions are investigated. In the front of interest is the 
influence of the specific elected contact areas on the long term stability of the prosthesis 
compound and therewith the service life of the surface prosthesis. At the same time the 
stress of the bone is also taken into consideration.  
The aim of this thesis is to find out, if, where and why the ceramic and/or the bone meet 
an overstraining and how this can be avoided. In this way it is to be clarified, if the 
reliably realization of surface hip replacement made of ceramic is – analogical to the 
metallic example of the Birmingham Hip Resurfacing (BHR) – is possible. 
In summary it can be recorded that the present calculations prove a principal 
qualification of a thin walled ceramic prosthesis for surface hip replacement. Ceramic 
surface prosthesis down to a wall thickness of 3 mm exhibit no critical stress values 
respectively fracture probabilities at maximum possible transfer radii and adequate force 
flow - even at disadvantageous loading angles. Only for a press fit an overstraining of 
the bone is calculated.  
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1  EINLEITUNG UND ZIELSETZUNG 
1.1 Hüftgelenk-Schaftprothese 
Eine massive Schädigung des Hüftgelenkes, die einen Hüftgelenk-Ersatz erfordert, 
kann durch Unfall, Krebs oder Arthrose verursacht sein. Dabei stellt die Arthrose, die im 
Bereich des Hüftgelenkes als Coxarthrose bezeichnet wird, die häufigste Ursache dar 
/QUI05/. Als Arthrose werden alle degenerativen Erkrankungen bezeichnet, die zu einer 
fortschreitenden Zerstörung des Gelenkknorpels unter Mitbeteiligung der Gelenkstruk-
turen führen. Treten extreme Abnutzungserscheinungen auf, so ist das Gelenk durch 
eine entsprechende Endoprothese zu ersetzen. Es wird zwischen Teil- oder Totalendo-
prothesen unterschieden.  
Bei einer Teilprothese werden nur Hüftkopf und Oberschenkelhals ersetzt, wobei die 
menschliche Hüftpfanne erhalten bleibt. Bei der Totalprothese wird zusätzlich auch die 
Hüftpfanne durch eine Prothese ersetzt /QUI05/. In Bild 1.1 a) ist eine eingebaute Total-
Schaftprothese abgebildet und zum Vergleich sind in Bild 1.1 b) und c) erkrankte Hüft-
gelenke skizziert. Es wird deutlich, wie viel gesundes Knochenmaterial des Femurs und 
des Acetabulums entfernt werden muss, um das künstliche Ersatzsystem zu fixieren.  
a) Beckenknochen 
 
Ersatz für 
Hüftpfanne 
 
Hüftkopfersatz 
 
 
Prothesenschaft 
Oberschenkel-
knochen    
Bild 1.1:  a) Eingebaute Schaftprothese, b) Hüftarthrose und c) Hüftdysplasie 
 /WMT06/ 
Die Schaftprothese, wie z. B. von der Fa. Wright Medical Technology (WMT) in Bild 
1.1 a) dargestellt, setzt sich aus zwei Bereichen zusammen: Dem Kugelkopf, der das 
beschädigte Gelenk ersetzt und dem zur Fixierung konstruierten Prothesenschaft, der 
b) c) 
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mit ca. 100 mm (je nach Modell) in den gesunden Oberschenkelknochen hineinragt. 
Diese Endoprothesen werden entweder komplett, das bedeutet in einem Stück herge-
stellt, z. B. aus Titan oder CoCrMo-Verbindung (Bild 1.2 a)), oder sie bestehen aus 
einer keramischen Gelenkkugel mit konischer Bohrung, die auf einen metallischen 
Schaft gesteckt wird, Bild 1.2 b). Die Kugelflächen werden zur Reibwertminimierung 
poliert und die Schaftoberflächen werden zur Verbesserung der Primärstabilität partiell 
strukturiert und/oder mit Hydroxylapatit beschichtet.  
Darüber hinaus werden alternative Schaftprothesen konstruiert, die einen 
physiologischeren Kraftfluss, verbesserte Verankerung und/oder minimal invasive 
Operationstechnik anzielen. In Bild 1.2 c) ist hierfür beispielhaft eine Druckscheiben-
prothese dargestellt. 
  
Bild 1.2:  a) Schaftprothese aus Metall, b) Kurzschaftprothese mit einem 
 keramischen Gelenkkopf, Fa. WMT, USA, und c) eine Druckscheiben-
 prothese mit keramischem Gelenkkopf 
Neben unterschiedlichen Ansätzen des Schaftprothesen-Designs (z. B. Bild 1.2) werden 
zur Fixierung der Schaftprothese bzw. der acetabularen Pfanne zwei Verbindungs-
techniken verfolgt: Zementierte und zementfreie Verankerungen. Dabei konzentrieren 
sich die folgenden Ausführungen auf die femorale Seite des Prothesensystems.   
c)b)a) 
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1.1.1 Zementierte und Zementfreie Verankerung der Schaftprothese im 
 Oberschenkel und im Beckenknochen 
Bei der zementierten Version werden Prothesen-Pfanne und –schaft mit einem schnell 
aushärtendem Polymer-Verbund, dem so genannten Knochenzement, im Knochen 
verankert, Bild 1.3 a) und b).  
Prothesenschaft
Zement
Poröse 
Schicht
Gelenkkopf
Metall-
Pfanne
Metall-Käfig
Keramik-Liner
Bild 1.3:  a) Eingebaute zementierte Schaftprothese und b) Schaftprothese für 
 einen zementfreien Einbau 
 
Als Vorteil der Zementschicht wird deren puffernde Wirkung im Übergang zwischen 
dem steifen Metall und dem weichen Knochen gewertet /TOT06,2/. Der niedrige E-
Modul des Knochenzements soll Lastpeaks abschwächen und dadurch 
unphysiologische Lastüberhöhungen auf den Oberschenkelknochen reduzieren. Weiter-
hin wird die sofortige, volle Belastbarkeit des zementierten Prothesensystems nach der 
Operation als Vorteil angeführt. Tatsächlich kann die Hüfte jedoch erst dann wieder voll 
belastet werden, wenn das durch die Operation zerstörte Weichgewebe regeneriert ist 
/TOT06,2/. Darüber hinaus wird die Tolerierung von geringen Positionierungsabwei-
chungen als Vorteil dieser Methode bezeichnet. Kurzfristiger Nachteil ist die Entstehung 
von Durchblutungsstörungen, die durch das Hineindrücken des Zementes in das 
Knochenmark entstehen können. Langfristig wird die Alterung des Zementes, die damit 
entstehenden Risse in der Zwischenschicht und die daraus resultierende, mögliche 
Lockerung kritisiert. 
a) b)
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Für die zementfreie Hüftprothese werden die Prothesenkomponenten über enge Form-
schlusstoleranzen (Press-Fit) mit dem Knochen verbunden. Femoralseitig wird der 
Schaft lokal mit einer rauhen und knochenkompatiblen Oberfläche beschichtet, in die 
der Knochen einwachsen soll, so dass der Knochen-Prothesen-Verbund stabilisiert 
wird. Bei einer Kunststoff- oder Keramik-Pfanne muss für eine zementfreie Lösung ein 
metallischer Mantel im Becken fixiert werden. Da diese acetabularen Prothesen aus 
zwei Komponenten bestehen sind sie relativ dickwandig (ca. 10 mm), wie in Bild 1.3 b) 
unten zu sehen ist.  
Bei den Metall-Metall-Paarungen kann die Pfannen-Prothese direkt in den Becken-
knochen gepresst werden und ist damit dünnwandiger (5-6 mm). Vorteile dieser 
Methode sind zum einen die Vermeidung von Durchblutungsstörungen und Alterung, 
die eine Zementschicht mit sich bringt. Darüber hinaus muss weniger Knochenmaterial 
entfernt werden, um der zusätzlichen Zwischenschicht aus Zement Platz zu schaffen, 
d. h. es bleibt mehr natürliche Knochensubstanz zurück und dadurch werden weitere, 
notwendige Prothesenwechsel ermöglicht. Nachteilig sind die relativ großen hämmern-
den Kräfte, die aufgebracht werden, um die Prothese im Knochen zu fixieren. Dadurch 
ist zum einen das Risiko des Knochenbruchs während der Operation gegeben und zum 
anderen besteht die Gefahr, dass Knochenmark in das Blutsystem gedrückt wird. Als 
weitere Nachteile werden die begrenzte Belastbarkeit bis zu 12 Wochen nach der 
Operation und Schmerzen im Oberschenkel (> 1 Jahr nach der Operation) genannt 
/TOT06,2/. Aus den aufgeführten Statistiken leitet sich keine endgültige Empfehlung für 
eine der beiden Verbindungstechniken ab. Zu diesem Schluss kommen auch andere 
Autoren /SHE04, MOR07/. Die Wahl ist individuell für den jeweiligen Patienten, z. B. in 
Abhängigkeit vom Alter und/oder der vorliegenden Knochensubstanz zu treffen /NI04/.  
Tabelle 1.1: Statistik der Primärimplantationen von Total-Hüftprothesensystemen in  
 Schweden für die Jahre 1992 bis 2004 /JRU04/ 
Anzahl % Anzahl % Anzahl % Anzahl % Anzahl % Anzahl
1992-1999 71748 90,4 2526 3,2 4565 5,7 297 0,4 261 0,3 79397
2000 10375 91,5 272 2,4 539 4,8 118 1,0 37 0,3 11341
2001 11164 91,4 316 2,6 528 4,3 158 1,3 52 0,4 12218
2002 11417 89,9 426 3,4 581 4,6 207 1,6 67 0,5 12698
2003 11281 88,9 579 4,6 501 4,0 308 2,4 14 0,1 12683
2004 11597 86,8 758 5,7 452 3,4 542 4,1 17 0,1 13366
Beidseitig
Zementiert Zementfrei
GesamtJahr
Schaftprothese
SonstigeHybrid
Schaft Pfanne
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Die statistischen Auswertungen der Primärimplantationen unterstreichen, dass 
gegenwärtig noch vermehrt auf zementierte Prothesen zurückgegriffen wird. 
Exemplarisch sind dazu in Tabelle 1.1 die Primärimplantationen der letzten Jahre von 
Total-Hüftprothesen für Schweden und in Tabelle 1.2 für England und Wales statistisch 
zusammengefasst. Der deutliche Zuwachs an Hüftprothesen in England und Wales 
(2003 bis 2005) beruht auf der steigenden Beteiligung der Krankenhäuser an der 
statistischen Auswertung. In Schweden hingegen ist die Gesamtanzahl der 
Hüftprothesen relativ konstant, weil von Beginn an alle Krankenhäuser an dieser 
Statistik erfasst wurden.  
Tabelle 1.2: Statistik der Primärimplantationen von Total-Hüftprothesensystemen in  
 England und Wales von 2003 bis 2005 /NJR04/, /NJR05/, /NJR06/ 
Anzahl % Anzahl % Anzahl % Anzahl %
2003 9077 62,9 2334 16,2 1424 9,9 1586 11,0 14421
2004 15764 54,6 5770 20,0 3855 13,4 3486 12,1 28875
2005 28602 51,2 13955 25,0 8232 14,7 5023 9,0 55812
Gesamt
Zementfrei
Oberflächen-
prothese aus 
Metall
Schaftprothese
HybridZementiert Jahr
 
Die beidseitig zementierte Hüftgelenkprothese wird am häufigsten eingesetzt. Der 
Vergleich der zwei Tabellen zeigt, dass in Schweden die beidseitig zementierten 
Totalprothesen mit ca. 90% eindeutiger dominieren als in England und Wales, wo sie zu 
ca. 50% eingesetzt werden. Für die drei Länder ist seit 2002/2003 ein prozentualer 
Rückgang der beidseitig zementierten Schaftprothesen zu erkennen. Dabei steigt der 
Anteil der zementfreien Prothesenlösung in Schweden von 3,2 % auf 5,7 % (2004) und 
in England und Wales immerhin von 16 % (2003) auf 25 % (2005). Parallel dazu nimmt 
der Anteil der einseitig zementierten, den so genannten Hybrid-Schaftprothesen in den 
drei Ländern zu. Die Oberflächenprothese wird in Schweden so selten verwendet, dass 
sie in der Statistik nicht gesondert aufgeführt wird. In England und Wales hingegen hat 
die Oberflächenprothese mit 9-12 % einen signifikanten Anteil an den Hüftprothesen.  
Bisher sind ausschließlich die Anzahl der Primärimplantationen betrachtet worden. Zu 
einer möglichst neutralen Einschätzung der Zuverlässigkeit einer zementierten Schaft-
prothese im Vergleich zu einer zementfreien Prothese, werden im folgenden die 
Statistiken der Revisionsimplantationen betrachtet. 
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1.1.2 Revisionen und deren Ursachen 
In den mehr als 30 Jahren, in denen die Schaftprothese bereits eingesetzt wird, ist ihre 
Langzeitstabilität stetig verbessert worden. Hierzu ist in Bild 1.4 beispielhaft der ab-
nehmende Anteil revidierter Hüftgelenkprothesen in Schweden illustriert. Die Weiterent-
wicklung der Prothesendesigns, der verwendeten Werkstoffe, der Operationstechniken 
und das Verständnis der Versagensmechanismen haben zur verbesserten Prothesen-
zuverlässigkeit beigetragen.  
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Bild 1.4:  Anteil der nicht revidierten Hüftgelenkprothesen in Schweden für die Jahre 
  1979 - 1991 und 1992 - 2004 /JRU04/ 
Der Anteil der Revisionen von zementierten und zementfreien ist mit ca. 33% bzw. 34% 
in England und Wales ähnlich hoch, Tabelle 1.3. Da keine weiteren, detaillierten 
Informationen zu diesen Statistiken erhältlich sind, lassen diese Zahlen keinen 
Rückschluss auf die Zuverlässigkeit der einen oder anderen Verbindungstechnik zu.  
Tabelle 1.3: Statistik der Revisionsimplantationen von Total-Hüftprothesesystemen 
 in England und Wales für die Jahre 2003 bis 2005 /NJR06/ 
Anzahl % Anzahl % Anzahl % Anzahl %
2003-2005 110 33,0 112 34,0 57 17,0 53 16,0
Jahr
Schaftprothese Oberflächen-
protheseZementiert Zementfrei Hybrid*
 
Dabei ist der Grund für die meisten Prothesen-Revisionen sowohl bei den zementierten 
als auch bei den zementfreien Prothesensystemen seit Jahren die aseptische 
Lockerung, Tabelle 1.4 und Tabelle 1.5. Ursache für die aseptische Lockerung des 
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Schaftes sind vorwiegend körperfremde Partikel im Interface Knochen/Prothese. Diese 
Partikel können durch Abrieb in der Kontaktfläche Prothesenkopf/-pfanne entstehen 
oder es bilden sich Risse in der Zementschicht durch unphysiologische Spannungs-
spitzen, die das Ablösen von Zementpartikeln verursachen.  
Tabelle 1.4:  Gründe für Erst-Revisionen aller Hüftgelenkprothesen in Schweden  
 von 1979 bis 2004 /JRU04/ 
Grund für die Revision 1979-99 2000 2001 2002 2003 2004
Aseptische Lockerung 10008 894 879 948 894 689 14312 75,2 %
Entzündung 1038 52 53 74 87 64 1368 7,2 %
Dislokation 720 113 107 122 124 158 1344 7,1 %
Frakturen 631 97 80 74 93 78 1053 5,5 %
Technische Fehler 414 12 7 10 13 39 495 2,6 %
Implantatfraktur 200 19 24 12 21 14 290 1,5 %
Miscellaneous 51 8 10 11 6 11 97 0,5 %
Schmerzen 43 3 2 5 4 5 62 0,3 %
Gesamt 13105 1198 1162 1256 1242 1058 19021 100 %
Gesamt
 
1.1.2.1 Revisionen aufgrund von Kugelkopfbruch 
In den bisher vorgestellten statistischen Auswertungen von Primär- und Revisions-
implantationen, ist weder der Anteil der keramischen Kugelgelenkköpfe noch deren 
Versagen als Revisionsursache explizit aufgeführt. Hierzu werden im Folgenden die 
Angaben aus anderen Literaturstellen herangezogen. In Tabelle 1.5 sind unterschied-
liche Gründe für Revisionen und deren prozentualer Anteil bezogen auf die eingebauten 
Schaftprothesen-Systeme aufgelistet. Kugelbrüche, die in der Anfangsphase von 
keramischen Prothesenköpfen noch auftraten /HAN05/, /SED00/, konnten in der 
jüngeren Vergangenheit (seit ca. 1990) durch deutlich verbesserte Werkstoff-
eigenschaften sowie optimierte Konstruktion vermieden werden, wie Tabelle 1.5 
beweist. Der Bruch der Keramikkugel macht mit 0,02 % nur einen sehr geringen Anteil 
als Ursache für eine Revisionsoperation aus.  
Für die Kugelbrüche werden nach Wilmann /WIL96/ im Wesentlichen drei Ursachen 
angegeben: 1.) Spannungskonzentrationen durch nichtflächige Krafteinleitung im 
Konusbereich, z.B. durch Fremdpartikel im Interface; 2.) Nichteinhaltung der Spezifi-
kation für den metallischen Zapfen und 3.) Extrem hohe Belastungen, die durch 
Stolpern, Sturz oder Unfall hervorgerufen werden. Diesen Ursachen ist in den letzten 
Jahren durch entsprechende Aufklärung der Ärzte, des OP-Personals und der Patienten 
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sowie durch verbesserte Qualitätssicherungsmaßnahmen der Hersteller entgegen 
gewirkt worden. Auf diese Weise konnte die Ausfallrate weiter auf 0,01% /WEI03/ 
reduziert werden. Trotz der konstruktiv für die Keramik ungünstige Gestaltung der 
konischen Verbindungstechnik, die zu hohen Zugbeanspruchungen in der Keramik 
führt, ist diese Tendenz ein Beleg für die steigende Zuverlässigkeit der keramischen 
Kugel. Gründe hierfür sind neben der steigenden Qualität des Werkstoffes selbst, das 
oben angesprochene bessere Verständnis für eine Keramik gerechte Implantat-
ausführung. Ausgehend von der Herstellung des Implantates bis zu einer Keramik 
gerechte Handhabung (bei der Montage) während der Operation konnte die Ausfallrate 
entsprechend reduziert werden.  
Tabelle 1.5: Ausfallrate für Schaftprothesen /WIL96/ 
Revisionsrate Grund dafür 
> 10 % 
Diverse medizinische Gründe, z. B.: Aseptische Lockerung des 
Schaftes oder der Pfanne, Degradation des Knochenzementes, 
Osteoporose, Unfall, Trauma 
> 10 % Polyethylen Abrieb mit der Folge der Osteolyse 
< 6 % Fehler in der OP Technik 
bis 2 % Schaftbrüche bei gegossenen Schäften (abnehmende Tendenz) 
~ 1 % Entzündungen 
< 0,02 % Kugelbruch in vivo 
1.1.3 Beinlängenveränderung durch Schaftprothesen  
Nach dem Einbau einer Totalschaftprothese ist das operierte Bein häufig länger als vor 
dem Eingriff. Übersteigt die Beinlängen-Differenz ΔL > 15 mm, so ergeben sich 
Rückenschmerzen und ein unnatürlicher Gang. Dieser Effekt ist in Bild 1.5 a) 
dargestellt. Eine Beinverlängerung auf der rechten Seite führt zu einer Anhebung des 
Beckens. Dadurch werden die Muskeln um die Hüftprothese gedehnt und die 
Wirbelsäule verformt. Als Orientierung für eine gesunde Beinlänge mit 
Totalendoprothese gilt: Die Spitze des großen Rollhügels und der Mittelpunkt der 
Prothesenkugel sollten auf einer Horizontalen liegen, wie es in Bild 1.5 b) für eine zu 
lange Schaftprothese skizziert ist /TOT06,1/. 
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Spitze des
Großen Rollhügels
Mittelpunkt der
femoralen Kugel
Zu 
langer
Schaft
Gedehnte 
Muskeln
Verformte Wirbelsäule
Schiefes
Becken
Bild 1.5:  Anatomischer Beinlängen-Unterschied ΔL aufgrund einer zu langen 
 Schaftprothese /TOT06,1/: a) Ansicht Beckenschiefstellung und b) 
 Detailansicht Becken  
Geringe Beinlängenunterschiede ΔL < 10 mm werden hingegen toleriert, da das Weich-
gewebe (Muskeln, Bänder, Sehnen) kaum zusätzlich gedehnt wird und nur geringe 
Wirbelsäulen-Deformationen entstehen. In wenigen Fällen findet eine Verkürzung der 
Beinlänge ΔL < -10 mm statt. Tabelle 1.6 zeigt die statistische Auswertung der 
Beinlängendifferenz ΔL nach dem Einbau von Totalendoprothesen. 
Tabelle 1.6: Veränderung der Beinlängen-Differenz L nach Total-Schaftprothesen 
 /WHI02/ 
Beinlängenunterschied ΔL  
mm 
Prozentualer Anteil aller Patienten  
% 
≤ 10 71,5 
> 10 20,5 
< -10 8 
Im Gegensatz zu den Total-Schaftprothesen kann bei den Total-Oberflächenprothesen 
mit einem angenommen minimalen Knochenabtrag in Becken und Hüfte von je 1 mm 
und einer maximalen Keramik-Schalendicke (Acetabulum und Femur) von je 3 mm eine 
maximale Beinverlängerung von weniger als 5 mm erwartet werden. 
a) b)
10  1 EINLEITUNG UND ZIELSETZUNG 
   
1.1.4 Verschleißverhalten der unterschiedlichen Schaftprothesen-Paarungen 
Bei Schaftprothesen ist in zahlreichen Untersuchungen festgestellt worden, dass der 
Verschleiß von Metall/PE-Paarungen deutlich größer ist als der von Keramik/Kunststoff-
Paarungen, wie die Werte in Tabelle 1.7 zeigen. Die metallischen ebenso wie die 
keramischen Gelenkwerkstoffe sind hinsichtlich ihrer Verschleißbeständigkeit 
weiterentwickelt worden und so werden in neueren Untersuchungen nur geringfügige 
Unterschiede zwischen Keramik/Keramik und Metall/Metall-Abrieb in vivo nach-
gewiesen. Zum neutralen Vergleich müssten die unterschiedlichen Paarungen bei exakt 
gleichen Geometrie- und Randbedingungen untersucht werden. Tatsächlich werden 
entweder die genauen Randbedingungen nicht angegeben oder die Geometrie-
abweichungen lassen keine eindeutigen Vergleiche zu /BRO02, ESS05, TIP01/.  Bei 
der Keramik konnte durch die kleineren Korngrößen nicht nur die Festigkeit der 
Hüftgelenkkugeln erhöht werden, sondern auch die Oberflächenrauheit und die 
Formabweichung reduziert und somit der Verschleiß minimiert werden /HAN05, 
SED00/.   
Tabelle 1.7:  Verschleißraten für Schaftprothesen-Paarungen /WIL00/, /WIL01/ 
Material 
Kugelkopf Pfannen 
Lineare Verschleißrate pro Jahr 
CoCrMo-Legierung PE-UHMW 0,2-0,5 mm 
Aluminiumoxid PE-UHMW < 0,1 mm 
Zirkonoxid PE-UHMW < 0,1 mm 
Aluminiumoxid Aluminiumoxid 0,005 mm 
CoCrMo-Legierung CoCrMo-Legierung < 0,01 mm 
Der Abrieb erhöht die Gefahr der aseptischen Lockerung durch Osteolyse und das 
daraus resultierende Versagen des Gelenkersatzes. Während keramische Verschleiß-
partikel in histologischen Untersuchungen eine sehr gute Bioverträglichkeit aufweisen, 
zeigt sich Metallabrieb weniger bioverträglich /SED00/, /GER03/. Darüber hinaus sind 
die gesundheitlichen Folgen, die die metallischen Verschleißpartikel durch Ablagerung 
verursachen können, noch nicht geklärt. Die Belastung durch metallische Abriebpartikel 
bzw. deren Toxizität muss weiter untersucht werden. Das Allergierisiko, das bis zum 
Prothesenwechsel führen kann, wird auf 0,5 Prozent eingeschätzt /STR03/. 
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1.2 Oberflächenprothese 
1.2.1 Femorale Oberflächenprothese 
Im Gegensatz zur Schaftprothese soll bei der Oberflächenprothese für die Hüfte, dem 
so genannten ´Hip Resurfacing`, das erkrankte Gelenk möglichst Knochen schonend 
ersetzt werden. Dies bedeutet, dass auf die komplette Entfernung des natürlichen 
Gelenkkopfes verzichtet wird und lediglich die kranke Gelenkoberfläche abgefräst und 
mit einer bisher metallischen Kappe (Cobalt Chrom Legierung) ersetzt wird, Bild 1.6 b). 
Die Vorteile dieser Prothese sind offensichtlich. Zum einen bleibt deutlich mehr 
Knochensubstanz erhalten als bei der Schaftprothese. Auf diese Weise ist die Situation 
bei einer Wechseloperation (Revision), die wegen der steigenden Anzahl junger Patien-
ten sehr wahrscheinlich ist, deutlich verbessert. Zum anderen kann der physiologische 
Kraftfluss weitestgehend erhalten werden, was sich positiv auf das Knochen-
beanspruchungs-/dichte-Gleichgewicht und somit auf den Verbund Knochen-Prothese 
auswirken sollte. 
Becken-
knochen
Ersatz für
Hüftpfanne
Hüftkopfersatz
Prothesenschaft
Oberschenkel-
knochen
Pfanne         
Spongiosa
Kappe     
Bild 1.6: a) Skizze einer eingebauten Schaftprothese /BEC06/ und b) einer 
 eingebauten Oberflächenprothese /TOT04/  
Erste Versuche eine Oberflächenprothese für die Hüfte – auch aus Keramik – ein-
zusetzen, sind bereits Ende der 60er, Anfang der 70er Jahre u. a. von Wagner in 
Deutschland erfolgt /GER74/, /GER78/, /MUE68/, /WAG78/. Die damals ungünstige, 
weil mangelnde Prothesen-Positionierung (konstruktionsbedingt) sowie der starke 
a) b)
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Abrieb (werkstoffbedingt), sind die Hauptursachen, warum die damaligen Ansätze we-
der in Metall-Metall, Metall-Polyethylen noch in Keramik-Polyethylen erfolgreich umge-
setzt worden sind. 
Seit Beginn der 90er Jahre wird wegen des steigenden Bedarfes an Hüftgelenk-
prothesen bei jüngeren Patienten, d.h. unter 60 Jahren /NJR04/, einerseits und verbes-
serter Eigenschaften von weiterentwickelten Werkstoffen andererseits, das System 
Oberflächenprothese wieder vertiefend verfolgt. Diese Prothese ist insbesondere für die 
Fälle geeignet, bei denen der Hüftknochen eine ausreichende Substanz und Stabilität 
aufweist.  
  
Bild 1.7:   
Birmingham Hip Resurfacing (BHR) 
System der Fa. MidMedTec mit 
zentralem Pin 
Zu den Markt dominierenden Oberflächenprothesen und Herstellern gehören: Die 
Cormet 2000 (Fa. Corin Medical, Japan), die Birmingham Hip (Midland Medical Techno-
logies), die Conserve Plus (Wright Cremascoli) und die Wagner Resurfacing (Sulzer 
Ltd.) /NIC02/. Alle Prothesen bestehen aus einer Cobalt-Chrom-Legierung /NIC02/. Die 
meisten dieser Produkte setzen auf eine Pressverbindung ohne Zement. Dagegen wird, 
z. B. die McMinn Kappe, ebenso wie die Wright Kappe, optional über eine Spielpassung 
mit Zement auf dem Gelenk fixiert. Zur sicheren zentralen Fixierung ist bei den heutigen 
Oberflächenprothesen ein Dorn/Pin in der Rotationsachse angebracht (siehe Bild 1.7). 
1.2.2 Zuverlässigkeit und Langzeitverhalten von Oberflächenprothesen  
 nach 1990 
Im Vergleich zu der Schaftprothese sind die Entwicklung und insbesondere der syste-
matische Einsatz der Oberflächenprothesen noch relativ jung und so sind auch Er-
fahrungen zum Langzeitverhalten (> 10 Jahre) praktisch nicht vorhanden. Von den in 
Kapitel 1.1 erwähnten jährlichen statistischen Auswertungen von Hüftprothesen ist die 
Oberflächenprothese allein in der englischen und australischen Statistik explizit 
aufgeführt. Diesen Auswertungen ist zu entnehmen, dass der Anteil dieses innovativen 
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Gelenkersatzes am gesamten Prothesenvolumen trotz steigender Tendenz bei  < 10 % 
(ca. 6 % in Australien, ca. 10 % in England und Wales) liegt.  
Die Versagensursachen stimmen mit denen der Schaftprothesen überein: Lockerungen 
und Verlagerungen durch fehlerhafte Positionierung. Insbesondere letztere war und ist 
ein häufig auftretender Fehler dieser Prothese, da sie schwieriger zu positionieren ist. 
Eine fehlerhafte, d.h. nicht hinreichend zentrierte Positionierung ist auch ursächlich für 
den Bruch des Oberschenkelhalses, ein anfänglich häufig auftretender Fehler, der von 
den Schaftprothesen systembedingt nicht bekannt ist /AMS98/, /BEA05/, /GER78/, 
/SCH96/. Weil eine exakte Positionierung der Oberflächenprothese ausschlaggebend 
für eine Langzeitstabilität ist, werden seit kürzerer Zeit von den Herstellern verbesserte 
Positionierungs/Zentrierwerkzeuge sowie Operationsschulungen angeboten, um diesen 
Versagensursachen entgegen zu wirken /DEC05/. Auf die Notwendigkeit speziell 
abgestimmter Schulungsmaßnahmen für Operationen mit Oberflächenprothesen wird in 
der Literatur explizit hingewiesen /RAV06/, /STR06/.  
Die ersten Ergebnisse zur Langzeitzuverlässigkeit der Oberflächenprothese beziehen 
sich auf einen Zeitraum von ca. 5 Jahren /MCM03/, /COR06/, /NIC04/. So gibt z. B. 
McMinn für 1000 eingebaute Oberflächenprothesen eine Ausfallrate von weniger als 
1 % in vier Jahren an /MCM03/. Im Weiteren wird dokumentiert, dass in sechs Jahren 
bei 3,1 % von 127 eingebauten Oberflächenprothesen Revisionen durchgeführt werden 
mussten und bei weiteren 1,6 % führten Femurhalsfrakturen zum Versagen /RAV06/. 
Die Femurhalsfrakturen konnten bei den letzten 60 Fällen (von den 127 bewerteten 
Fällen) vermieden werden. Diese jüngsten Zahlen zur Zuverlässigkeit von Oberflächen-
prothesen sind vergleichbar mit den Raten der Schaftprothese (siehe Bild 1.4, Seite 6). 
Es wird deutlich, dass die Lernkurve und die Erfahrung der Chirurgen ausschlaggebend 
sind für den Erfolg bzw. die Langzeitstabilität der Oberflächenprothese.  
1.2.3 Verschleißeffekte an  Metall Oberflächenprothesen 
Als größter Nachteil der Oberflächenprothesen-Paarung gilt das höhere Verschleiß-
volumen, das in erster Linie durch die fertigungstechnisch bedingten größeren 
Formabweichungen begründet ist /AMS98/. Denn mit dem Verschleißvolumen erhöht 
sich die Wahrscheinlichkeit der aseptischen Lockerung durch Verschleißpartikel. Im 
Falle der Metall/Polyethylen-Paarung bedeutete das ein vier- bis zehnfaches 
Verschleißvolumen /KAB93/. Die Verschleißpartikel gelten wie bereits in den Kapitel 
1.1.2.1 und 1.1.4 beschrieben als ursächlich für das frühzeitige Versagen (aseptische 
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Lockerung durch überhöhten Polyethylen- und Metallabrieb) der ersten Oberflächen-
prothesen-Generationen, die als Metall/Metall, Metall-/Polyethylen- und Keramik-
/Polyethylen-Paarung ausgeführt worden sind /AMS98/, /HOW93/. Das hohe 
Verschleißvolumen ist der Grund, warum die Polyethylen-Pfannen für die Oberflächen-
prothese nicht mehr eingesetzt werden.  
Diese Verschleißvolumina konnten insbesondere durch eine verbesserte Bearbeitungs-
technik und die damit verbundene Verringerung der Durchmessertoleranzen herab-
gesetzt werden. Die Verschleißbeständigkeit der metallischen Werkstoffe ist dahin-
gehend verbessert, dass die heutigen Metall/Metall-Oberflächenprothesen-Systeme um 
den Faktor 20 bis 100 reduzierte Verschleißvolumina gegenüber den ursprünglich 
eingesetzten Metall/Polyethylen-Paarungen aufweisen /AMS98/. In Bild 1.8 sind dazu 
von Kremling /KRE03/ gemessene Verschleißvolumina von unterschiedlichen 
Schaftprothesen-Paarungen (D = 28 mm) im Vergleich zu einer Metall-/Metall-
Oberflächenprothese (D = 50 mm) dargestellt. 
Pfanne (Keramik/PE, 28mm)
Pfanne (CoCrMo/PE, 28mm)
Gesamt (CoCrMo/CoCrMo, 50mm, OF) 37mm³/106
16mm³/106
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Bild 1.8: Volumetrischer Verschleiß unterschiedlicher Gleitpaarungen /KRE04/ 
Wie in Kapitel 1.1.4 erwähnt, ist wissenschaftlich noch nicht geklärt, ob die Metallver-
schleißpartikel und die freigesetzten Metallionen längerfristig unbedenklich sind. Da die 
Oberflächenprothese in den meisten Fällen jungen und damit aktiven Patienten 
implantiert wird, bei denen die Wahrscheinlichkeit einer Revision sehr hoch ist, sollte 
das allergene Potential nicht außer Acht gelassen werden /STR03/. Entsprechende 
Materialien können bei solchen Patienten nicht mehr verwendet werden. Mit Keramik 
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als Prothesenwerkstoff hingegen ist aufgrund der höheren Härte und Formstabilität ein 
geringerer und verträglicherer Abrieb zu erwarten.   
1.2.4 Gleitdurchmesser und Range of Motion (ROM) für Oberflächen- und 
 Schaftprothesen 
Die Ansprüche an Mobilität und Flexibilität der Prothese haben ebenfalls durch den 
steigenden Anteil jüngerer Patienten zugenommen. Jüngere Patienten sind aktiver und 
möchten mit den Prothesen, z. B. Sport ausüben.  Aus diesem Grund ist in den letzten 
Jahren bei den Schaftprothesen ein Trend zu größeren Kugelgelenkdurchmessern (32 
bis 36 mm) zu beobachten, da auf diese Weise eine erweiterte Beweglichkeit (Range of 
Motion, ROM) des Gelenkes erreicht wird. Als weitere Maßnahme zur Maximierung des 
ROM wird bei konventionellen Endoprothesen der Radius des Prothesenhalses 
minimiert /OEH04/. Bild 1.9 a) bis c) zeigen den Einfluss von Kugel- und 
Halsdurchmesser auf die Beweglichkeit der Schaftprothese. 
108°
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13
28
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28
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Bild 1.9: a) - c) Einfluss von Gleitdurchmesser und Femurhals (Prothesenhals) auf 
 die Beweglichkeit (Range of Motion) der Schaftprothese 
Da sich das Oberflächenprothesen-System an der vorhandenen Knochensubstanz 
orientiert, ist der Oberflächengelenkkopf bereits deutlich größer als der von her-
kömmlichen Prothesen. Auf diese Weise erreicht man einerseits einen 
systembedingten, größeren Bewegungsspielraum als bei der Schaftprothese. 
Andererseits ist der Durchmesser des Femurhalses vorgegeben und schränkt damit die 
Beeinflussung des ROM ein. Zusätzlich ist der Außendurchmesser der acetabularen 
Komponente durch die Größe des Beckens begrenzt. 
a) b) c)
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Bild 1.10: Einfluss des acetabularen Winkels auf Range of Motion /SWA78/ bei 
 Oberflächengelenkersatz bei a) 180° und b) 165°  
Primäres Ziel sollte es daher sein, bei minimalen Wanddicken auf femoraler und 
acetabularer Seite, konstruktiv die Beweglichkeit des Gelenkes zu maximieren. Dabei 
ist zu beachten, dass Impingement vermieden wird. Bereits 1978 stellt Swanson 
/SWA78/ dazu Überlegungen an und entsprechend Bild 1.10 b) schlägt er eine 
Reduzierung des acetabularen Funktionswinkels von 180° auf 165° und eine 
Abschrägung der acetabularen Kante vor. Tatsächlich wird aktuell für die Pfanne eine 
Winkelweite von 165° angegeben /ZIM03/.  
 
a) b)
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1.3 Motivation für keramische Hüftgelenk-Oberflächenprothesen 
Die Oberflächenprothesen aus Metall oder Keramik, die in den 70er Jahren eingesetzt 
wurden, konnten sich aufgrund der mangelnden Zuverlässigkeit nicht auf dem Markt 
durchsetzen. Die konstruktions- und werkstofftechnische Überarbeitung ermöglichte 
erst seit ca. 1991 den Einsatz von metallischen Oberflächenprothesen in größeren 
Stückzahlen. Für diese Oberflächenprothese wird sowohl am Oberschenkelkopf als 
auch am Becken nur die oberste Schicht entfernt und durch eine dünnwandige, 
metallische Kappe bzw. Schale ersetzt. Vor dem Hintergrund eines Knochen 
schonenden Gelenkersatzes erzwingt der große Gleitdurchmesser der Kappe einen 
extrem dünnwandigen Schalenaufbau im Becken. Bild 1.11 zeigt den Operationsverlauf 
bei einer solchen Oberflächengelenkprothese. Die Bilder veranschaulichen, dass deut-
lich weniger Knochenmaterial für dieses Gelenkersatzsystem entfernt werden muss als 
bei der Schaftprothese.  
 
a) Geschädigter Hüftkopf 
und Beckenpfanne 
b) Bearbeiteter Knochen c) Pfanne beim Einsetzen 
d) Eingesetzte Pfanne e) Kappe beim Einsetzen f) Eingesetzte Kappe und 
Pfanne 
Bild 1.11: a) bis f) Operationsverlauf bei einer Oberflächenprothese /WMT06/  
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Ebenso wie bei der Schaftprothese gibt es für die femorale und die acetabulare Seite 
die Möglichkeiten der zementierten sowie der zementfreien Verbindungstechnik. Der 
zentrale Pin in der Kappe übernimmt in erster Linie Ausrichtfunktion bei der Operation. 
Für die zementierte Verbindungstechnik trägt er durch Rotation während der Operation 
zusätzlich zu einer gleichmäßigen Verteilung des Zementes bei.  
Die Idee, nur die geschädigte Oberfläche des Hüftgelenkes durch eine Prothese auch 
aus Keramik zu ersetzen, ist nicht neu. Erste nicht keramische Oberflächenprothesen 
für die Hüfte sind bereits vor über 30 Jahren entwickelt und hergestellt worden. Diese 
sind nicht nur aufgrund mangelnder Werkstoffqualität gescheitert. Witzleb fasst die 
Fehler der Vergangenheit zusammen /WIT03/:  
1.) Fehlerhafte Materialpaarung: Da dünnwandige Polyethylen-Pfannen nicht hinrei-
chend formstabil sind, erzeugten sie im Kontakt mit metallischen Kopfschalen hohe 
Polyethylen-Abriebraten, die zu zahlreichen aseptischen Lockerungen geführt 
haben. Diese Lockerungen bewirkten im schlimmsten Fall Ermüdungsfrakturen an 
der Kopfhals-Grenze. Zusätzlich können die Fremdkörpergranulome Osteolyse 
verursachen. 
2.) Ungünstige Zemente und Zementiertechniken führten zu Stress Shielding1 unter der 
Kopfschale. 
3.) Aufgrund der schlechten Übersicht beim operativen Zugang kam es häufig zu Fehl-
 positionierungen und somit zum Versagen, z.B. durch Schenkelhalsfrakturen. 
Die Erfahrungen, die mit der Schaftprothese gesammelt werden konnten, zeigen, dass 
durch eine gezielte Fehleranalyse und bei entsprechender Fehlervermeidung höhere 
Langzeitstabilitäten erreicht werden können. So sind die aus den Fehlern gewonnenen 
Kenntnisse in die Entwicklung, die Konstruktion und die Operationstechniken von den 
heutigen Oberflächenprothesen bereits eingeflossen. Auf diese Weise konnten in den 
letzten Jahren ähnlich niedrige Revisionsraten wie bei den Schaftprothesen erreicht 
werden /MCM03/, /COR06/. Denn trotz der Komplexität und der größeren Genauigkeit, 
die beim Einbau der Oberflächenprothese notwendig ist, bleibt es sinnvoll, insbeson-
dere für junge und aktive Patienten, die Entfernung von natürlichem Knochenmaterial 
zu minimieren, um den gesunden Knochen zu schonen und eventuelle Revisionen zu 
                                            
1 Durch unphysiologische Kraftleitung im Prothesen-Knochen-System entstehende Spannungsspitzen. 
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ermöglichen bzw. zu erleichtern. Diese Schonung des natürlichen Knochenmaterials ist 
mit der Schaftprothese nur begrenzt umsetzbar.  
Neben den hier erläuterten Vorteilen, die die Dünnwandigkeit der Oberflächenprothese 
mit sich bringt, würde eine Prothese aus Keramik Vorteile aufweisen: Zum einen weist 
die Keramik eine höhere Bioverträglichkeit auf und zum anderen minimiert die hohe 
Formstabilität voraussichtlich den Abrieb und damit die Gefahr der aseptischen 
Lockerung nachhaltig. Denn aufgrund der Dünnwandigkeit der Oberflächenprothese ist 
die Formstabilität des Prothesenmaterials noch ausschlaggebender für das 
Abriebverhalten des Tribo-Systems als bei der Schaftprothese, die aus Vollmaterial 
gestaltet werden kann. Dabei wird vorausgesetzt, dass die Operationstechnik und das 
Langzeitverhalten ähnlich sicher beherrscht werden können, wie bei dem keramischen 
Kugel- und Pfannengelenk der Schaftprothese.  
1.4 Zielsetzung 
Die steigende Lebenserwartung und die zunehmende Anzahl junger Patient/-innen in 
Verbindung mit der Gewichtsentwicklung lassen die Ansprüche an die Belastbarkeit und 
die Lebensdauer von Endoprothesen /HUE06/ stetig zunehmen. Ansonsten führen 
diese veränderten Bedingungen zu einem erhöhten Risiko von Wechseloperationen, die 
bisher in den meisten Fällen durch eine schaftseitige aseptische Lockerung ausgelöst 
werden /JRU04/.  
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Bild 1.12:   
Anatomische Ansicht Femur und Acetabulum mit 
vereinfachter Darstellung der wirkenden Kräfte;  
P: Gesamtresultierende Normalkraft auf die Hüfte, 
PM: Kraft des Hüftabduktor-Muskel /IVA06/ 
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Ziel der Arbeit ist es, rechentechnisch nachzuweisen, dass die Umsetzung eines 
Oberflächengelenkersatzes aus Keramik für die Hüfte – ähnlich dem metallischen 
Vorbild der Birmingham Hip Resurfacing (BHR) – zuverlässig möglich ist. Darüber 
hinaus soll aufgezeigt werden, welche zusätzlichen Vorteile erwartet werden können.  
Ausgehend vom Gesamtsystem Becken und Femur (Bild 1.12), werden Prothesen-
Knochenmodelle entwickelt, und die Auswirkungen unterschiedlicher Kontaktflächen 
zwischen Prothese und Knochen bei variierenden Belastungskonditionen untersucht. 
Während die Gesamtresultierende Normalkraft P direkt Einfluss auf das 
Beanspruchungsprofil der Prothese hat, beeinflusst die am Knochen angreifende 
Muskellast PM indirekt über Knochenumbauvorgänge (mittel- bis langfristig) das 
Lastkollektiv. Für die in dieser Arbeit durchgeführten Berechnungen wird ausschließlich 
die Gelenklast P berücksichtigt, während die am Gelenk angreifende Muskelkraft PM zur 
rechentechnischen Vereinfachung vernachlässigt wird.  
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Bild 1.13:   
Schematische Darstellung der Oberflächen-
prothese am linken Femur und des relativen 
Koordinatensystems (1, 2, 3) für die FEM 
Berechnungen  
Es wird davon ausgegangen, dass gezielt gewählte Kontaktflächen zwischen Prothese 
und Knochen notwendig sind, um die Langzeitstabilität des Prothesenverbundes 
beurteilen zu können. Denn nur wenn bekannt ist, wo und in welcher Höhe die 
Reaktionskräfte durch die Keramikprothese eingeleitet werden, kann das Bean-
spruchungsprofil ermittelt werden. Dieses Profil ist erforderlich, um die Lebensdauer 
einer keramischen Oberflächengelenkprothese abzuschätzen. Gleiches gilt mit anderen 
Gesetzmäßigkeiten für die Knochenseite. Eine Über- oder Unterbeanspruchung kann 
nur vermieden werden, wenn ein verträglicher Kraftfluss durch das Prothesen/Knochen-
System erreicht wird. Die Lösungsansätze für den Oberschenkelknochen sind immer im 
Zusammenhang mit den Lösungsansätzen für die Beckenseite zu verfolgen. 
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Bild 1.13 zeigt eine schematische Darstellung der Oberflächenprothese am linken 
Femur und das für die Berechnungen herangezogene relative Koordinatensystem 1, 2 
und 3. Die Beckenseite wird in dieser Arbeit durch eine starre Kugelfläche ersetzt (Bild 
1.14). Der Durchmesser DPfanne wird größer gewählt als der Durchmesser DKappe im 
unbelasteten Zustand. Der Einfluss der Geometrie und der Nachgiebigkeit der Pfanne 
werden in einer simplifizierten zweidimensionalen FE Studie abgeschätzt.  Der Einfluss 
des Beckenknochens bleibt einer weiterführenden Arbeit überlassen. 
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Bild 1.14: 
Prinzipskizze Lasteinleitung 
Für die Konstruktion der femoralen Oberflächenprothese wird als Ausgangsgeometrie 
die BHR Prothese angenommen, Bild 1.14. Da der zentrale Stift keine entscheidenden 
Belastungsanteile (insbesondere Drehmomente) übernimmt, sondern primär eine 
Positionierungshilfe beim Operieren darstellt, wird bei der keramischen Ausführung auf 
den Zentralstift verzichtet. Es wird vorausgesetzt, dass ein adäquater Ersatz für die 
derzeitige Positionierungs- und Bearbeitungshilfe entwickelt werden kann. 
Bild 1.15:  
Technische Zeichnung 
der Oberflächengelenk-
prothese  
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Basierend auf den Arbeiten von Bergmann et. al. /BER93/, /BER01/ wird für die 
Standardlast (Gehen) PS = 3 kN angenommen. Um den Rechenaufwand zu begrenzen, 
aber dennoch eine konservative Lebensdaueraussage zu ermitteln, entspricht diese 
statische Last nicht einer durchschnittlichen Mittellast, sondern es wird mit der 
maximalen Last des Bewegungszyklus gerechnet. Die Variation der Lastwinkel αP ist 
ebenfalls nach Bergmann et. al. sowie nach /AMS04/, der einen maximalen Range of 
Motion von 150° angibt, mit 0°, 30°, 45°, 60°, 70° und 75° festgelegt.  
Primäres Ziel der Berechnungen ist es zu ermitteln, ob, wo und warum die Keramik 
und/oder der Knochen eine Überbeanspruchung erfahren und wie diese vermieden 
werden können. Zur Beurteilung der Beanspruchung der Prothese werden anlehnend 
an /MAI05/ für die Keramikkappe der Wert, der Ort und die Richtung der ersten Haupt-
spannung sowie der Gradient senkrecht zur maximalen Hauptspannung Δσ1max auf 
500 µm betrachtet. Die Zuverlässigkeit der Oberflächenkappe wird mit der Kurzzeit- und 
Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit und die Reife der Konstruktion mit dem effektiven 
Volumen Veff bewertet. Zur Berücksichtigung des plastischen Werkstoffverhaltens von 
Knochen, wird die Beanspruchung des Knochens an Hand der von-Mises-
Vergleichsspannung bewertet. Zur Auswertung werden Wert und Ort der maximalen 
von-Mises-Vergleichsspannung σMises,max und des Kontaktdruckes pKontakt,max betrachtet. 
Unter der Annahme, dass eine Überbeanspruchung des Knochens entweder zu einem 
Abbau oder zu unnatürlichem Wuchern von Knochengewebe führt, wird das 
Überschreiten der bei Metallen bezeichneten Fließspannung σFließ als unerwünschte 
Überbeanspruchung  des Knochens bewertet. Diese kritische Fließspannung wird 
basierend auf Literaturwerten für den Knochen mit 108 MPa angenommen. 
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2 WERKSTOFFVERHALTEN  
2.1 Werkstoffverhalten von Al2O3-Keramiken 
2.1.1 Bruchmechanische und bruchstatistische Berechnungsgrundlagen 
Im Gegensatz zu metallischen Werkstoffen weisen keramische Werkstoffe eine sehr 
begrenzte Duktilität auf. Sie haben unter Zugbeanspruchung ein näherungsweise linear 
elastisches Verhalten bis zum Bruch. Es gilt das Hook’sche Gesetz. 
σZ= ε· E, mit ( 2.1 ) 
σZ  Zugbeanspruchung, 
ε elastische Dehnung und 
E Elastizitätsmodul. 
Im Allgemeinen kann ein Bruchversagen beim einachsigen Spannungszustand infolge 
von Zug-Normalspannung, Druck-Normalspannung oder Schubspannung erfolgen. Für 
die Keramik steht das Bruchkriterium infolge von Zug-Normalspannungen im 
Vordergrund. Das Verhalten unter Druck-Normalspannungen kann wesentlich 
unkritischer eingeordnet werden (Faktor 10-30) /CZI89/.  
Beim durch Zugbeanspruchung verursachten Bruch führt die maximal beanspruchte 
Fehlstelle unabhängig und eigenverantwortlich zum katastrophalen Versagen. Diese 
Vorstellung wird als Weakest-Link-Modell bezeichnet. Das Spontanversagen der 
Keramik ist also immer auf eine kritisch beanspruchte Fehlstelle zurückzuführen. 
Entsprechend den oben genannten Spannungszuständen wird zwischen drei ideali-
sierten Beanspruchungen, den so genannten Rissöffnungsarten, unterschieden: 
Modus I entspricht der Zugbeanspruchung, Modus II wird durch ebene Schubbean-
spruchung bestimmt. Modus III beschreibt die nicht ebene Schubbeanspruchung 
/CZI89/. Die durch Zug charakterisierte Rissöffnungsart I ist diejenige, die für die 
Keramik als versagensrelevant anzusehen ist. Der Zusammenhang zwischen kritischer 
Zugbeanspruchung σc und zugehöriger Fehlergröße ac wird durch die 
bruchmechanischen Grundgleichung beschrieben. 
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=
Ya
K
=cσ
c
IC  f(σa +σE +σV), mit  ( 2.2 ) 
σc kritische Rissbeanspruchung (Bruch), 
KIC kritischer Spannungsintensitätsfaktor (Risszähigkeit), 
ac kritische Risslänge (Bruch), 
Y dimensionsloser Geometriefaktor, 
σa äußere Beanspruchungen, 
σE Eigenspannungen und  
σV Verbundspannungen. 
Die Beanspruchung σc setzt sich aus der äußeren Beanspruchung σa, der 
fertigungstechnisch verursachten Eigenspannung σE und der Verbundspannung σV 
zusammen und wirkt senkrecht zum ideal angenommen Riss ac. Der Geometriefaktor Y 
beschreibt die Rissgröße, -form und –lage in Relation zu den Bauteilabmessungen. Um 
eine Vorhersage bezüglich der kritischen Beanspruchung treffen zu können, muss 
voraus gesetzt werden, dass die Fehlstelle zerstörungsfrei detektiert werden kann.  
2.1.2 Kurzzeitzuverlässigkeit keramischer Bauteile 
In der Regel kann man jedoch davon ausgehen, dass die Riss auslösende Fehlstelle 
nicht zerstörungsfrei identifiziert werden kann. Der Zwei-Parameter-Ansatz von Weibull 
entfernt sich von der Betrachtung des Einzelrisses und geht von einer statistischen 
isotropen Verteilung der Fehlstellen in Größe und Raum aus. Für dominierende 
Volumenfehler gilt folgende Verteilungsfunktion: 
( )
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 ( 2.3 ) 
Für eine maximale Zugbeanspruchung σP mit einem effektiv auf Zug beanspruchten 
Volumen Veff ergibt sich Gleichung (2.3) zu: 
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mit: mv  Weibullmodul für Volumenversagen, 
 σ0V   Normierungsspannung für Zugversagen, 
 V0 Normierungsvolumen = 1 mm³, 
 Veff effektiv auf Zug beanspruchtes Volumen,  
 σ(x,y,z) Zugvergleichsspannungsverteilung und 
 σP   maximale Beanspruchung. 
Werkstoffkennwerte
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Der Weibullmodul mv ist ein Maß für die Streuung der Bruchspannungen. Als 
Normierungsspannung σ0V wird die Zugspannung des Normierungsvolumens 
V0 = 1 mm³ bei einer Bruchwahrscheinlichkeit F von 63,2 % bezeichnet. Für die drei in 
Tabelle 2.1 aufgeführten Aluminiumoxidqualitäten sind die Weibullverteilungen in Bild 
2.4 gegenübergestellt.  
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Bild 2.1: Weibullverteilungen von den Al2O3 – Keramiken Alumina, Biolox forte und  
 Biolox delta aus Tabelle 2.1, Seite 31 
Die Verteilungsfunktion (Gleichung (2.3)) kann sowohl für Oberflächenfehler formuliert 
werden als auch für mehrachsige Beanspruchungen sowie für die Langzeit-
beanspruchungen erweitert werden. Eine Überlagerung von Oberflächen- und 
Volumenfehlern kann im einfachsten Fall durch Zugrundelegung einer unabhängigen 
Wirkung formuliert werden: 
)F1()F1( igesamt −Π=−  ( 2.5 ) 
)]σ(F1[)]σ(F1[)σ(F1 SVVS −⋅−=− . ( 2.6 ) 
Für die Berechnungen, die in dieser Arbeit vorgestellt werden, wird von dominierenden 
Volumenfehlern ausgegangen. Für weiterführende Untersuchungen, d.h. für immer 
dünnwandigere Prothesen (s ≤ 2 mm) können die Oberflächenfehler an Bedeutung 
gewinnen und müssen möglicherweise bei der Berechung der Zuverlässigkeit 
berücksichtigt werden.   
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Ausgehend von dem 2-Paramter- Weibull-Ansatz werden folgende Annahmen getroffen 
/HIM03/: 
- Nur Zugbeanspruchungen führen zum Bruch (Versagenskriterium Zug). 
- Lediglich einachsige Zugbeanspruchungen werden erfasst (Einachskritierium). 
- Die Zugbeanspruchung wirkt so kurzzeitig, dass die Bruchspannungen keine 
Abhängigkeiten von der Dauer der Beanspruchung zeigen (Kurzzeitbeanspruchung).  
So werden zur Auslegung der keramischen Hüftprothese basierend auf dem 2-
Parameter-Weibull-Ansatz nur einachsige Zugbeanspruchungen entsprechend ihres 
Einflusses auf die Bruchwahrscheinlichkeit betrachtet. Tatsächlich ist jedoch von einer 
Mehrachsigkeit der Beanspruchungen auszugehen. Dabei werden für die Keramik die 
Schubbeanspruchungen ebenfalls als versagensrelevant beurteilt /TER94/. 
Bei einem realen Bauteil wird angenommen, dass innerhalb dieser mehrachsigen 
Spannungszustände eine Überlagerung der Normalspannungen und der Schub-
spannungen zum Bauteilversagen führt. Da aber meistens die Werkstoffkennwerte für 
mehrachsige Spannungszustände nicht bekannt sind, wird in der Regel die 
mehrachsige Wirkung in einer einaxialen Vergleichsspannung σV zusammengefasst. 
Zur Bestimmung einer Vergleichsspannung können verschiedene Festigkeits-
hypothesen herangezogen werden /MAI94/, /SAN96/. Diese basieren auf dem 2-
Paramter-Weibull-Ansatz und betrachten den Hauptspannungszustand im Bauteil. Zum 
Versagen der keramischen Bauteile tragen dementsprechend nur Zugvergleichs-
spannungen bei (σv ≥ 0). Sander hat entsprechende Ansätze beschrieben /SAN96/. 
2.1.3 Langzeitzuverlässigkeit keramischer Bauteile  
In Kapitel 2.1.1 (Seite 24) wird die bruchmechanische Grundgleichung ( 2.2 ) zur 
Beschreibung des kritischen Spannungszustandes vorgestellt. Im Folgenden werden 
nun die Werkstoffgesetze unterhalb des kritischen Zustandes KIC erläutert.  
Im so genannten unterkritischen Bereich mit der Spannungskonzentration KI wächst der 
Riss langsam. Nähert sich KI jedoch einem kritischem werkstoffspezifischem Wert KIC, 
so öffnet sich der Riss schlagartig. Unter der Annahme dieses Zusammenwirkens von 
Spannungsintensitätsfaktor, Rissgröße und Beanspruchung, fasst die Bruchmechanik 
den unterkritischen Zustand in Gleichung ( 2.7 ) und den kritischen Zustand in 
Gleichung ( 2.2 ) zusammen. Die unterkritische Risswachstumsgeschwindigkeit wird 
durch die empirisch ermittelte Gleichung ( 2.8 ) beschrieben. 
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Ya
KI=σ  (unterkritischer Zustand).  ( 2.7 ) 
n
IKAdt
dav ==  (unterkritische Risswachstumsgeschwindigkeit), mit ( 2.8 ) 
σ Zugspannung am Ort des Risses, 
KI Spannungsintensitätsfaktor, 
a Risslänge (halbe Risslänge für Volumenfehler), 
Y dimensionsloser Rissformfaktor und 
A, n unterkritische Risswachstumsparameter (Werkstoffkennwerte abhängig 
 vom Umgebungsmedium). 
Für keramische Werkstoffe, die in der Medizintechnik eingesetzt werden, ist zu berück-
sichtigen, dass das oben beschriebene Risswachstumsverhalten abhängig vom 
Umgebungsmedium ist. In Bild 2.2 ist eine mögliche Veränderung des Risswachstums-
verhaltens beispielhaft für Al2O3 an Luft und in Toluol dargestellt. Die bruch-
mechanischen Kennwerte von Keramikwerkstoffen, die für den Hüftgelenkersatz 
genutzt werden, müssen deshalb in adäquaten Körper-Ersatzlösungen ermittelt werden.  
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Bild 2.2:  
Abhängigkeit der Rissfortschritts-
geschwindigkeit vom Spannungs-
intensitätsfaktor für Al2O3 unter 
verschiedenen Umgebungs-
bedingungen /MAI90/ 
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Die für ein Hüftgelenk typische periodische Belastung, wie sie in Kapitel 3.3 detailliert 
beschrieben wird, bedeutet für eine Prothese einen zeitlich veränderlichen Spannungs-
verlauf, Bild 2.3 a). Entsprechend diesem Spannungsverlauf ändert sich auch der 
Spannungsintensitätsfaktor KI, Bild 2.3 b). Ein zyklisches Belastungsprofil wirkt sich 
also auf die Lebensdauervorhersage keramischer Bauteile aus /MUN89/.  
Der Lastverlauf Gehen wird entsprechend durch eine Überlagerung einer konstant 
mittleren Hüftlast Pm und eines rein zyklischen Lastanteils Pa dargestellt. In dieser 
Arbeit wird zur Vereinfachung die Maximallast PS = Pm + PS = 3 kN dieses 
Standardlastzykluses (siehe Kapitel 3.3) als Dauerbelastung zur konservativen 
Zuverlässigkeitsbetrachtung herangezogen.  
σmax = f (PS)
σa
σmin
σm
σ
t
KI
t
KIm
KImax
KIa
KImin
Bild 2.3: a) Verlauf der Spannung und b) Verlauf des Spannungsintensitätsfaktors 
 bei  zyklischer Belastung /MUN89/ 
Kombiniert man die Gleichungen ( 2.6 ) und ( 2.7 ), so erhält man eine Darstellung des 
zeitlichen Verlaufs eines Einzelfehlers unter der Annahme, dass sich das unterkritische 
Risswachstum linear bis KIC fortsetzt /MAI94/.  
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da σ=  ( 2.9 ) 
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, mit ( 2.13 ) 
σ Spannung am Ort des Risses, 
tB Zeitdauer bis zum Bruch, 
aC kritische Risslänge (Bruch) und  
ai Anfangsrisslänge vor einer unterkritischen Beanspruchung. 
Bei statischer Belastung ergibt sich ein σ(t) = const. = σs: 
n
s
2n
B Bt σσ= − , mit ( 2.14 ) 
2n
ICK²AY
1
2n
2B −−= . ( 2.15 ) 
Unter Langzeitbeanspruchung wird hier eine konstante Beanspruchung des Bauteils 
über der Zeit verstanden.  
)A,n,t,m,,(fF1 V0Lang σσ=−  ( 2.16 ) 
2.1.4 Prooftest von keramischen Bauteilen 
In den vorangegangenen Kapiteln 2.1.1 bis 2.1.3 wird beschrieben, wie sich die 
Lebensdauer eines keramischen Bauteils aufgrund des unterkritischen Risswachstums 
berechnen lässt. Allerdings muss dazu die Größe des im Bauteil vorhandenen 
kritischsten Anfangsrisses bekannt sein. Mit Verfahren der zerstörungsfreien Werkstoff-
prüfung sind heute Volumenfehler ab ca. 200 µm mit werkstoff- und fehlerabhängigen 
Wahrscheinlichkeiten erkennbar. Hinzu kommt, dass die Kritizität eines Fehlers nicht 
nur von der Größe sondern auch von der Form und Lage abhängig ist. Ein Nachweis 
der Größe allein reicht also nicht aus. Überlagert werden zusätzlich "unsichtbare" 
Eigenspannungen" /MAI94/, die z.B. durch die Formgebung oder die Bearbeitung 
entstehen. 
Um das Risiko, das nicht erkannte Fehler und/oder Eigenspannungen mit sich bringen, 
auszuschließen, wird für hoch beanspruchte Bauteile, wie die keramische Hüftgelenk-
kugel, ein Prooftest durchgeführt. Der Prooftest basiert auf folgender Überlegung. Ein 
Bauteil wird kurzzeitig mit einer Spannung σP beaufschlagt (Gleichung ( 2.16 )), die in 
ihrer örtlichen Verteilung der Beanspruchung im Einsatzfall entspricht, aber um einen 
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vorgegebenen Faktor höher ist als die Einsatzspannung σa. Geht das Bauteil dabei zu 
Bruch, so ist es mit kritischer Fehlerwirkung ausgelesen.  
Mindestlebensdauer eines Einzelfehlers nach Peak-Kurzzeitbeanspruchung: 
2
2n
P
min
Bt σ⎟⎠
⎞⎜⎝
⎛
σ
σ=
−
 , mit σ≥σP . ( 2.17 ) 
Überlebt das Bauteil, wurde an keiner Stelle KIC erreicht. Das heißt, dass das überle-
bende Bauteil Rissgrößen von kleiner  
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⋅σ≤   
aufweist und eine Mindestlebensdauer von tmin gemäß Gleichung ( 2.15 ) erreicht. 
2.1.5 Keramik - Kennwerte 
Um die in Kapitel 1.1 beschriebenen Schwächen der Metall-Metall-Paarung zu über-
winden, ist die Realisierung eines Oberflächengelenkersatzes aus Keramik sinnvoll. Mit 
Hilfe eines Keramik-Keramik-Oberflächengelenkersatz kann der Abrieb und das Risiko 
von allergenen Reaktionen durch Metallionen /STR03/ reduziert werden.  
Jedoch zeigten erste Ansätze mit keramischen Resurfacing Prothesen Schwierigkeiten 
wie Abplatzungen bei nicht korrekt positionierten Gelenkköpfen /WAG96/. Des weiteren 
wurde bei den ersten keramischen Oberflächenprothesen vereinzelt Versagen durch 
Bruch beobachtet. Doch ebenso wie im Bereich der metallischen Werkstoffentwicklung 
ist auch der keramische Prothesenwerkstoff Aluminiumoxid stetig verbessert worden.  
Heute sind hochreine, feinkörnige Aluminiumoxid-Qualitäten als Basiswerkstoff für 
Gelenkprothesen verfügbar. Zudem sind durch die Fortschritte in der Fertigungstechnik 
die mechanischen Eigenschaften von Keramiken auch für medizinische Anwendungen 
verbessert worden. Dies bedeutet, dass man u. a. durch die Reduzierung der 
Korngröße von ca. 5 µm auf < 1 µm die Festigkeit σ4PB von ca. 440 MPa auf 1150 MPa 
verbessern konnte. Bild 2.4 a) und b) zeigen REM-Aufnahmen der Gefügestruktur von 
Biolox forte und Biolox delta. Dementsprechend ist die mittlere Biegebruchspannung 
des aktuellen Hüftprothesenwerkstoffes der Firma CeramTec, Biolox delta doppelt so 
hoch wie die mittlere Biegebruchspannung des zuvor verwendeten Aluminiumoxids 
(σ4PB = 580 MPa) und der um 1970 eingesetzten Aluminiumoxidqualität der gleichen 
Firma (σ4PB = 400 MPa). Gleichzeitig ist die Risszähigkeit von Biolox delta mit 
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KIC = 5,7 MPam1/2 gegenüber Biolox forte und Alumina deutlich erhöht worden. Die 
reduzierten Korngrößen wirken sich darüber hinaus positiv auf den Verschleiß aus 
/HAN05, SED00/. Die Gegenüberstellung der unterschiedlichen Biokeramik-Qualitäten 
ist in Tabelle 2.1 zusammengefasst. Mit den Kennwerten dieser Biokeramiken und mit 
Hilfe der Finiten Elemente Methode wurden die Beanspruchungen und 
Zuverlässigkeiten unterschiedlicher Prothesengeometrien ermittelt.  
Tabelle 2.1:  Eigenschaften von Bio-Aluminiumoxid  
 Status von 1970, 2000 und 2005 /RAC01/, /MER03/, /CLA05/ 
* Angenommene Werte, siehe Kapitel 3.2.1, Seite 40 
Neben den sehr geringen Verschleißraten wie sie in Tabelle 1.7 (Seite 10) vorgestellt 
sind, sprechen die steigenden Zuverlässigkeitskennwerte von keramischen Kugel-
gelenkköpfen (siehe dazu Kapitel 1.1.2.1, Seite 7) für eine Durchführbarkeit von 
Keramik/Keramik-Oberflächenprothesen-Paarungen. Grund für diese hohe Zuverlässig-
keit ist zum einen die bereits beschriebene kontinuierliche Qualitätssteigerung des 
keramischen Werkstoffes. Zum anderen konnte die Zuverlässigkeit des keramischen 
Hüftgelenkkopfes auch durch weiterentwickelte Qualitätssicherungstechniken stetig 
Eigenschaft Einheit Status 1970 Status 2000 Status 2005 
Fa. CeramTec  Alumina Biolox forte Biolox delta 
Reinheit  99,7% Al2O3 
99,95% Al2O3 
70% Al2O3 
24% ZrO2 
1% CrO+SrO 
5 % sonstige 
Kristallitgröße µm < 4,5µm < 1,8µm Al2O3 < 1µm ZrO2 < 0,3µm 
Dichte ρ g/cm³ 3,94 3,98 4,37 
ρ/ρth  - 0,988 0,998 - 
Mittlere Biegebruch-
spannung σ4PB MPa 440 580 1150 
Normierte Biegebruch-
spannung σ0V MPa 580 803 1449 
Weibull Modul m - 8 10 13 
E-Modul E GPa 380 380 350 
Poisson Zahl ν - 0,23 0,23 0,22 
Risszähigkeit KIC MPam1/2 4 4 5,7 
Rissausbreitungs-
geschwindigkeit logA 10
-6 m/s -40 -40* -57* 
Rissausbreitungs-
parameter n - 60 60* 70 
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verbessert werden. Und so macht der Kugelkopfbruch mit 0,01% einen sehr geringen 
Anteil der Versagensrate aus.  
Bild 2.4: REM Aufnahmen a) von Biolox forte, Aluminiumoxid, /TAD06/ und b) von 
 Biolox delta, Al2O3-ZrO2-CrO-SrO-Verbund /KUN05/  
 
Die Zuverlässigkeit keramischer Bauteile wird für eine angenommene maximale 
Beanspruchung in sogenannten Ausfallwahrscheinlichkeiten angegeben /MAI90/. Daher 
wird im Rahmen dieser Arbeit die Konstruktionsoptimierung des Oberflächengelenk-
ersatzes stets als Funktion der Zuverlässigkeit bzw. der Kurzzeit-Bruchwahrscheinlich-
keit FKurz als ausschlaggebendes Qualitätsmerkmal angesehen.  
 
a) b) 
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2.2 Werkstoffverhalten von Hüftgelenkknochen 
Eine Besonderheit von Knochen ist, dass es sich hierbei um einen lebenden Werkstoff 
handelt. Dies bedeutet, dass sich Material anisotrop ist. Diese Anisotropie ist von Alter, 
Geschlecht, Lebensumständen (Ernährung, Beruf, Umwelt) sowie von der 
anatomischen Position (Oberarm, Unterschenkel, Fingerknochen) abhängig und bildet 
sich in der Knochendichte ab. Alle diese Faktoren erschweren bzw. verhindern die 
Bestimmung von absoluten, allgemeingültigen Knochenkennwerten. Bei der Ermittlung 
der mechanischen Eigenschaften von Knochen muss also versucht werden, so viele be-
einflussende Aspekte wie möglich zu berücksichtigen, und auf diese Weise verwertbare 
Kennwerte zu ermitteln. Ebenso tragen die Art der Lagerung und Präparation von den 
Knochenmaterialien erheblich zur Veränderung der Eigenschaften bei.  
Um möglichst authentisches Knochenmaterial zu untersuchen, sollte ein bei -20°C 
konservierter, aufgetauter Knochen ohne jegliche Bearbeitung genutzt werden. Jedoch 
ist die Ermittlung von technischen Kennwerten anhand von „natürlichen“ und damit in-
homogenen Geometrien nicht möglich. Selbst bei geometrisch einfachen Kenn-
wertermittlungen, wie z. B der Härtemessung, ist es nicht möglich, auf der natürlichen 
und somit unebenen Oberfläche den Härteeindruck mikroskopisch auszuwerten. Dieser 
Zusammenhang resultiert in einem Widerspruch. Einerseits sollen die Eigenschaften 
des Werkstoffes Knochen so realistisch wie möglich ermittelt werden, andererseits ist 
bei einem derartig anisotropen Werkstoff wie dem Knochen eine hinreichende 
Bearbeitung unumgänglich. Die im folgenden vorgestellten Kennwerte sollen unter Be-
rücksichtigung dieser Aspekte betrachtet werden. 
2.2.1 Aufbau und Struktur  
Der Hüftgelenkknochen setzt sich aus mehreren hierarchisch geordneten Komponenten 
des gleichen Materials zusammen. Makroskopisch unterscheidet man, wie in Bild 2.5 a) 
und b) zu sehen ist, zwischen spongiösem und kortikalem Knochen. Im mikrosko-
pischen Bereich (1 - 500 µm) wird die Knochenstruktur darüber hinaus in Harverssche 
Kanäle, Osteon, trabecularen Bereichen und Lamellen unterteilt. In Bild 2.5 sind die ma-
kroskopischen und mikroskopischen Bereiche für den humanen Femur skizziert. Es ist 
zu erkennen, dass es sich nicht nur um einen heterogenen sondern auch um einen an-
isotropen Aufbau handelt, d.h. der Knochen hat sich der Belastungssituation optimal 
und somit richtungs- und ortsabhängig angepasst.  
34 2 WERKSTOFFVERHALTEN  
  
Corticalis
Spongiosa
Lamellen
10-500µm 3-7µm
Osteon Haverssche
Kanal
Diaphysis
Großer Rollhügel
Corticalis
Blutbahn
Osteon
Lamellen
Interstitial- + Umfangs-
Trabeculae
Bild 2.5: a) Femorale Makro- und Mikrostruktur und b) Details der Mikrostruktur  
Die Corticalis besteht aus geordneten zylindrischen Lamellen, während die Spongiosa 
sich aus unterschiedlich ausgerichteten, verwickelten Lamellenwindungen oder minera-
lisiertem trabecularem Gewebe zusammensetzt. Dies ist wohl auch der Grund, weshalb 
es deutlich mehr Untersuchungen an der einfach strukturierten und damit homogeneren 
Corticalis als der Spongiosa gibt. Die Spongiosa wird insbesondere im stabilen trabecu-
laren Bereich mit Nanoindentern hinsichtlich ihrer Kennwerte untersucht. Dement-
sprechend variieren die Angaben zu den mechanischen Eigenschaften des femoralen 
Knochens in der Literatur innerhalb der makroskopischen wie auch der mikro-
skopischen Bereiche /CHO96/.  
2.2.2 Fließ- und Verfestigungshypothese 
Zur Charakterisierung des elastisch - plastischen Verformungsverhaltens von Knochen-
materialien können drei Anteile herangezogen werden: Das elastische, das elastisch-
plastische und das rein plastische Deformationsverhalten gemäß Bild 2.6. Dieses 
Deformationsverhalten ist abhängig von dem Ort und der Richtung der einzelnen 
Knochenelemente.  
In dieser Arbeit soll das Spannungs-Dehnungsverhalten des Knochens inklusive der 
Entwicklung von quasiplastischen Zonen beschrieben werden. Dazu müssen die an-
fängliche Fließflächengestalt und das Verfestigungsgesetz erläutert werden. Durch das 
Verfestigungsgesetz wird die Veränderung der Fließflächengestalt beim Fließen 
charakterisiert.  
a) b) 
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Bild 2.6:  Schematische Darstellung von Reaktionskraft PR und Eindringtiefe h 
(links)  von Härteeindringversuchen bei drei unterschiedlichen 
Materialien und die drei nominellen Spannungs-Dehnungskurven (σ,ε) 
/BRI94/ 
Das Materialmodell zur Beschreibung der Plastizität eines isotropen Werkstoffes mit der 
Von - Mises - Vergleichsspannung σMises (Gestaltänderungshypothese) gemäß 
Gleichung ( 2.17 ) und linearer Verfestigung beschreibt vereinfacht die Fließfläche und 
Verfestigung entsprechend den Gleichungen ( 2.18 ) und ( 2.19 ).  
2
13
2
32
2
21Mises )()()(
2
1 σ−σ+σ−σ+σ−σ=σ  ( 2.18 )  
ε⋅=σ tissueMises E  für Fließσ≤σ  ( 2.19 ) 
)E( FließtissueFließMises σ−ε⋅κ+σ=σ  für Fließσ≥σ  mit 10 ≤κ≤  ( 2.20 ) 
Auf diese Weise wird das Verformungsverhalten durch eine bilineare Kennlinie 
abgebildet. In /BAY04/ wird dieses Spannungs-Dehnungs-Modell ebenfalls zur 
Beschreibung des bilinearen Verhaltens (siehe Bild 2.7) herangezogen, wobei κ = 0,05 
gewählt wird.  
Bei diesem Modell findet die Anisotropie der Knocheneigenschaften keine Berück-
sichtigung. Diese Vorgehensweise ist für die Beurteilung der prinzipiellen Eignung einer 
keramischen Oberflächenprothese zunächst ausreichend. In weiterführenden Arbeiten 
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sollte das anisotropische Werkstoffverhalten, z. B. mit dem Hill-Kriterium /HIL48/, in das 
FE Modell integriert werden. Um dieses Modell zur Beschreibung des Werkstoff-
verhaltens - ähnlich wie es bei Metallen eingesetzt wird /PÖH03/ - zu nutzen, wird die 
komplexe Ermittlung bzw. Kenntnis der richtungsabhängigen Knochenkennwerte 
vorausgesetzt. 
2.2.3 Mechanische Eigenschaften  
Der kortikale Knochen ist umfangreich untersucht worden. Häufig wird zwischen Be-
lastungsrichtung (Zug- und Druckversuch) und Knochenstrukturrichtung (transversal 
und longitudinal) unterschieden. In Tabelle 2.2 sind mechanischen Kennwerte des 
femoralen Knochens, der Corticalis und der Spongiosa, aus der Literatur erfasst. Für 
den E-Modul des kortikalen Knochens werden vorherrschend Werte zwischen 15 und 
20 GPa in longitudinaler und 10 bis 16 GPa in transversaler Richtung ermittelt /BAY04/, 
/HAY97/ /HUI97/, /REI74/, /RHO93/, /RHO97/, /TUR99/, /ZYS99/. Der E-Modul der 
Spongiosa wird zwischen 20 MPa und 40 GPa angegeben und weist somit einen 
deutlich größeren Variationsbereich auf /HUI97/, /MOR01/. Diese Streuung ist mit den 
oben beschriebenen mikrostrukturellen Unterschieden zu erklären. In den trabecularen 
Bereichen der Spongiosa werden E-Moduli von 10 GPa bis 20 GPa gemessen, 
während für die Gesamtstruktur am Femurhals oder am großen Rollhügel  (siehe Bild 
2.5) nur 0,5 GPa bis 4 GPa ermittelt werden.  
Ein weiterer Grund für die unterschiedlichen Kennwerte sind sicherlich die verschiede-
nen Messverfahren, wie /RHO93/ und /TUR99/ in ihren Untersuchungen zeigen. Sehr 
ausführliche Angaben zu den mechanischen Eigenschaften werden von Bayraktar und 
Morgan /BAY04/, /MOR01/ gemacht.  
Neben dem Elastizitätsmodul werden die Werte für die Fließspannung σFließ und –
dehnung εFließ zur Bauteilauslegung herangezogen. Die Werte von /BAY04/ beziehen 
sich auf kortikale und trabeculare Knochenstrukturen: Der E-Modul ist bei 20 GPa, die 
Fließspannung σFließ bei 80 MPa für den trabecularen und bei 102 MPa für den 
kortikalen Knochen. Darüber hinaus ist von /BAY04/ versuchstechnisch ein so 
genannter Post Yield Modulus EFließ von 1 GPa (5 % des ursprünglichen E-Moduls, 
20 GPa) bestimmt worden, um das plastische Verhalten nach Erreichen der Fließ-
spannung σFließ beschreiben zu können (siehe Bild 2.7). Dieses Modell und die Werte 
des trabecularen Knochens werden im Rahmen dieser Arbeit zur Beschreibung des 
Werkstoffverhaltens des Hüftknochens herangezogen.  
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Tabelle 2.2:  Vergleich der mechanischen Eigenschaften des Femurs 
E-Modul σFließ σBruch εFließ
 GPa MPa MPa %
Trabecular 18±2,8 82,8±11,1 - 0,41±0,04
17,8±2,1
1,03±0,04*
Trabecular - 133,6±34,1 - 0,83±0,15
Corticalis - - - -
Corticalis Transversal 11,5 - 51
Corticalis Longitudinal 17 - 133 -
Corticalis Transversal - - 133 -
Corticalis Longitudinal - - 193 --
Zug Spongiosa 0,5-1,5 - - -
Druck Corticalis 15-20 - - -
Zug Femur Hals Longitudinal 2,7±0,77 10,93±3,08 - 0,61±0,03
Druck Trabeculare Spongiosa 3,23±0,94 17,45±6,15 - 0,85±0,10
Zug 0,59±0,33 2,44±1,83 - 0,61±0,05
Druck 0,62.1±0,3 3,21±1,26 - 0,70±0,05
Zug Trabecular (Trocken) 10,4±3,5 - - -
Ultraschall Trabecular (Nass) 14,8±1,4 - - -
Trabecular Tansversal 15,0±3,0
Trabecular Longitudinal 19,6±3,5
Trabecular 17,50±1,12 - - -
Corticalis Transversal 14,91±0,52 - - -
Corticalis Longitudinal 20,55±0,21 - - -
Trabecular 18,14±1,7 - - -
Corticalis Transversal 16,58±0,32 - - -
Corticalis Longitudinal 23,45±0,21 - - -
Diaph. Corticalis 
Osteonal 19,1±5,4 - - -
Diaph. Corticalis 
Interstitiell 21,2±5,3 - - -
Femur Hals Osteonal 15,8±5,3 - - -
Femur Hals Interstitiell 17,5±5,3 - - -
Femur Hals Trabecular 11,4±5,6 - - -
* Post Yield Modulus
-
TUR99
Akustisch 
(Trocken)
Nano-
Indenter
102,6±12,3 - 0,53±0,05
Nano-
Indenter
Zug
- -Nano-Indenter
Großer Rollhügel
RHO97
ZYS99
RHO93
Quelle
HAY97
BAY04
Knochen
Corticalis
HUI97
MOR01
Verfahren
Druck
Druck
Zug
 
Morgans Versuche sind mit Proben aus dem Femurhals und dem großen Rollhügel 
(siehe Bild 2.5) ermittelt worden /MOR01/. Die E-Moduli liegen bei 2 - 3 GPa (Femur) 
und 0,2 - 1 GPa (Rollhügel), die Fließspannung ist im Schnitt bei 10 - 17 MPa (Femur) 
und 2 - 3 MPa (Rollhügel) festgestellt worden. 
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Bild 2.7:  Bilineares Werkstoffmodell für den Knochen nach Bayraktar /BAY04/ 
Die Literaturrecherche spiegelt die Anisotropie der Werkstoffes Knochen wider. Für die 
Berechungen in dieser Arbeit wird zwischen zwei Knocheneigenschaftsprofilen 
unterschieden: Bone 1 repräsentiert mit einem E-Modul von EBone 1 = 20 GPa die 
kortikale Knochenstruktur während der trabeculare Knochen mit einem durch-
schnittlichen E-Modul von EBone 2 = 0,95 GPa durch die Kennwerte von Bone 2 
angegeben wird, Tabelle 2.3.  
Tabelle 2.3:   Kennwerte für die zwei Knochenmodelle „Bone 1“ und „Bone 2“ 
E-Modul 
E 
Poisson 
ν 
Fließspannung 
σFließ κ 
Post Yield Modulus
EYield  
GPa - MPa - MPa 
Corticalis 
„Bone 1“ 20 0,3 108 0,05 1000 
Trabecular 
„Bone 2“ 0,95 0,3 85 0,05 47,5 
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3   MODELLIERUNG 
3.1 FEM Spannungs- und Zuverlässigkeitsanalysen  
Die komplexen mechanischen und thermischen Belastungen, denen technische 
Keramik ausgesetzt ist, schließen zumeist analytische Berechnungsmethoden zur 
Ermittlung der resultierenden Beanspruchungsprofile aus. Aus diesem Grund hat sich 
die Finite Elemente Methode (FEM) als numerisches Werkzeug zur Beurteilung 
komplex belasteter keramischer Bauteile durchgesetzt /SAN96/.  
Mit den aus der FEM gewonnenen Ergebnisdateien, den so genannten Result Dateien, 
können die Dehnungs- oder Spannungsverteilung dargestellt werden. Spezielle für 
Keramik entwickelte Postprozessoren lesen die Informationen aus den Result Dateien 
ein und berechnen daraus mit zusätzlichen Kennwerten die zu erwartende Kurzzeit-
Überlebenswahrscheinlichkeit gemäß Gleichung ( 2.4 ).  
Aus der FE Methode ergibt sich eine element- bzw. knotenbezogene Berechnung der 
Überlebenswahrscheinlichkeiten. Ihre unabhängige Überlagerung erfolgt nach dem 
Prinzip der unabhängigen Wirkung als Produktregel: 
⎥⎥
⎥
⎦
⎤
⎢⎢
⎢
⎣
⎡
−=− ∏
−
=
anzahl
Element
1i
Elgesamt )F1()F1( i  ( 3.1 ) 
Mit dem in dieser Arbeit verwendeten Postprozessor CARES kann die Bruchwahr-
scheinlichkeit sowohl für Volumenfehler als auch für Oberflächenfehler berechnet 
werden. Mit entsprechenden Suchalgorithmen werden die Flächen der Volumen-
elemente, die an der Bauteiloberfläche liegen, automatisch erkannt.  
Zur Erfassung von mehrachsigen Beanspruchungsverteilungen wird ebenfalls die 
Produktregel für die Hauptspannungen (nur Zugspannungsanteile) herangezogen.  
( )[ ] ( )[ ] ( )[ ]321gesamt F1F1F1)F1( σ−⋅σ−⋅σ−=−  ( 3.2 ) 
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Die Annahmen von Batdorf stimmen mit denen von Weibull überein. Die im gesamten 
Volumen und/oder an der Oberfläche und/oder den Kanten verteilten Fehlstellen weisen 
eine zufällige Orientierung auf. Es wird zudem davon ausgegangen, dass die 
Fehlstellen sich nicht gegenseitig beeinflussen und von gleicher Geometrie sind 
/NEM05/.  
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mit  
σe äquivalente Modus I  Beanspruchung und 
f (x, y, z, α, β, Rissmodell, Versagenskriterium). 
Die Batdorftheorie ermöglicht durch die Einbeziehung der Bruchmechanik in die 
Bruchstatistik mit unterschiedlichen Rissmodellen und Versagenskriterien die 
Anpassung an unterschiedliche Bruchverhalten.  
In diesem Zusammenhang steht weniger die Genauigkeit der zugrunde gelegten 
theoretischen Ansätze zur Diskussion als die Übertragbarkeit der an Proben ermittelten 
Kennwerte auf das Bauteil, da diese entscheidend die Qualität der Bruchwahrschein-
lichkeitsvorhersage beeinflusst /MAI80/. Ohne auf diesen Zusammenhang detailliert 
einzugehen, sei auf die Arbeiten /NEM05, HIM03, SAN96/ verwiesen, die diese 
Thematik ausführlicher diskutieren.  
3.2  Werkstoffdaten 
3.2.1  Keramik 
In Kapitel 2.2.1 sind die für den Hüftgelenkersatz verwendeten keramischen Werkstoffe 
und ihre mechanischen Eigenschaften dargestellt. Für die Berechnungen des kerami-
schen Oberflächengelenkersatzes werden die Werkstoffkennwerte von Alumina und 
Biolox delta der Firma CeramTec herangezogen. In die Finite Elemente Methode gehen 
der Elastizitätsmodul E und die Querkontraktionszahl ν  ein und für die Berechnung der 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit werden der Weibull-Modul m und die normierte Biege-
bruchspannung σ0V herangezogen. Diese Kennwerte sind in der folgenden  Tabelle 3.1 
aufgelistet. 
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Tabelle 3.1:  Werkstoffkennwerte von Alumina und Biolox delta nach /MAI91/,   
 /BUR01/, /KLO02/, /WIL96/,/WIL01/,  
 * angenommene Werkstoffkennwerte 
Zur Beurteilung der Zuverlässigkeit muss die von keramischen Schaftprothesenkugel-
köpfen erreichte in vivo Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von FLang ≤ 0,01% für eine 
Lebensdauer von 10 Jahren /RIC98/ angezielt werden. Diese Langzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeit FLang wird nicht nur von den mechanischen Kennwerten sondern auch von 
den Rissausbreitungsparametern A und n sowie dem Spannungsintensitätsfaktor KIC in 
entscheidender Weise beeinflusst. Die Rissausbreitungsparameter in Blutplasma, die 
zur Berechnung der Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit benötigt werden, sind für 
Alumina mit n = 60 und logA = - 40 und für Biolox delta mit n = 70 und logA = - 57 sowie 
Literaturhilfe nach folgenden Überlegungen angenommen worden. 
In der Literatur werden nur die KIC-Werte der beiden untersuchten Aluminiumoxid-
qualitäten angegeben. Daher werden in einer ersten Abschätzung für die Berechnung 
der Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von Alumina die Kennwerte einer Standard 
Aluminiumoxidqualität nach /MAI94/ angenommen. Dies entspricht einem 
KIC = 4 MPam1/2 und Rissausbreitungsparametern von n = 60 und logA = - 40. Für Biolox 
delta wird nach /WIL03/ n = 70 eingesetzt. Unter der Voraussetzung, dass sich der Riss 
bei Erreichen der kritischen Risswachstumsgeschwindigkeit für beide Al2O3-Qualitäten 
mit der gleichen Geschwindigkeit ausbreitet, ergibt sich nach Glg. (2.8) (Seite 27) für 
Biolox delta logA = - 57. Dementsprechend kann nur der prinzipielle, qualitative Einfluss 
dargestellt werden. 
Eigenschaft Einheit Status 1970 Status 2005 
Bezeichnung  Alumina Biolox delta 
Normierte Biegebruchspannung σ0V MPa 580 1393 
Weibull Modul - 8 13 
E-Modul GPa 380 350 
Poisson Zahl ν - 0,23 0,22 
Risszähigkeit KIC MPam1/2 4 5,7 
Rissausbreitungsgeschwindigkeit logA 10-6m/s -40* -57* 
Rissausbreitungsparameter n - 60* 70* 
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3.2.2 Knochen 
Für den Knochen wird ein vereinfachtes elastisch-plastisches Werkstoffverhalten 
vorausgesetzt. In Anlehnung an Tabelle 2.2 werden die Knocheneigenschaften mit den 
Profilen Bone 1 und Bone 2 beschrieben. Bone 1 repräsentiert die Werte des kortikalen 
Röhrenknochens, während Bone 2 die durchschnittlichen Werte des trabecularen 
Knochengewebes widerspiegelt. Das elastisch-plastische Verformungsverhalten beider 
Werkstoffprofile wird nach Bayraktar über eine bilineare Kennlinie definiert /BAY04/. Die 
Femurgeometrien Knochen 1-1, Knochen 1-2, Knochen 2-1 und Knochen 2-3 sind aus-
schließlich mit dem Profil Bone 1 charakterisiert. Für die Simulation die 
Femurgeometrien Knochen 2-2 und Knochen 3 werden sowohl Bone 1 als auch Bone 2 
herangezogen. Knochen 4 ist mit Bone 2 beschrieben. Die verwendeten Kennwerte für 
die Knochenmodelle Bone 1 und Bone 2 sind in Tabelle 3.2 zusammengefasst. 
 
Tabelle 3.2: Werkstoffkennwerte der Knochenmodelle Bone 1 und Bone 2 
 zusammengestellt aus Literatur /WIR00/, /BAY04/ 
E-Modul 
E 
Poisson 
ν 
Fließspannung 
σFließ 
Post Yield Modulus 
EYield  
GPa - MPa MPa 
Bone 1 20 0,3 108 1000 
Bone 2 0,95 0,3 85 47,5 
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3.3 Belastungsanalyse 
3.3.1 Belastungsprofil ermittelt an Schaftprothesen 
Das Belastungsprofil der Hüftgelenkkugel wird von zahlreichen Faktoren beeinflusst. 
Dazu gehören die individuell unterschiedlichen Knocheneigenschaften des Femurs und 
des Acetabulums ebenso wie Belastungshöhe, -winkel, Prothesengeometrie und 
Prothesenwerkstoff. Bezüglich der Belastungshöhen und –winkel sei auf die Arbeiten 
von Bergmann et. al verwiesen /BER93/, /BER01/. Im Rahmen dieser Untersuchungen 
wurden Kraftsensoren in Schaftprothesen eingebaut und bei zahlreichen Patienten 
appliziert. Somit war es möglich, die Belastungshöhe, -ort und -winkel bei diversen 
Tätigkeiten, z. B. Treppensteigen, Aufstehen, zu ermitteln. In Bild 3.1 wird das lokale 
Koordinatensystem vorgestellt.  
N
P
- Px
-Pz-Pz
- Px
- Px
-Pz
-Py
-Py -Py
Ay
x =x‘
zz
MxMy‘
Mz‘
y‘
y
z‘
x =x‘
y
Az
Ax
x
NS
AV
S
Mt =  Mz‘
AV = Anteversion Winkel
Mz‘
My‘
Bild 3.1:   
Koordinatensystem des linken 
Femurs /BER01/, S ≈  8°,  
-2° ≤ AV ≤ 23°, N ≈  45° (abhängig 
von der Prothese) /BER93/ 
Der Verlauf der Belastungskomponenten Px, Py und Pz sowie der Gesamtlast P ist für 
unterschiedliche Tätigkeiten in Bild 3.2 zu sehen. 
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Langsames Gehen Normales Gehen    Schnelles Gehen    
Treppensteigen rauf Treppensteigen runter      Aufstehen  
P -Px -Py -Pz
P -Px -Py -Pz P -Px -Py -Pz
P -Px -Py -Pz P -Px -Py -Pz
P -Px
-Py
-Pz
-Px
300%BW 300%BW 300%BW
300%BW 300%BW 300%BW
Pmax=
242%BW
Pmax=
238%BW
Pmax=
250%BW
Pmax=
251%BW
Pmax=
260%BW
Pmax=
190%BW
Bild 3.2: Belastungskomponenten Px, Py Pz und Pmax in % BW (Body Weight) bei 
 unterschiedlichen Bewegungsabläufen /BER01/ 
Die zu Bild 3.2 korrespondierende Gesamtlast und die entsprechenden Belastungs-
winkel Ay und Az sind in Bild 3.3 und Bild 3.4 dargestellt; die Maximalwerte sind 
gekennzeichnet. 
93%BW
x
93%BW
x
93%BW
x
93%BW
x
93%BW
x
93%BW
x
300%BW
z-
Pr
ox
im
al
300%BW 300%BW 300%BW 300%BW     300%BW
Ay=12° Ay=13°
Ay=12° Ay=14°
Ay=12°
Ay=14°
Gehen
Langsam Normal Schnell
Treppensteigen
Rauf             Runter
Aufstehen
 
Bild 3.3: Resultierender Hüftlastvektor P in Abhängigkeit des Belastungswinkels Ay. 
 Ay (Pmax) ist gekennzeichnet. Es ist die frontale Sicht abgebildet /BER01/. 
 x-, y- und z-Achse entsprechen der Nomenklatur aus Bild 3.1 
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y-Ventral y-Ventral y-Ventral y-Ventral y-Ventral y-Ventral
x-Med x-Med x-Med x-Med x-Med x-Med
Az=31°
Az=36° Az=30°
Az=35°
Az=46°
Az=16°
Bild 3.4: Resultierender Hüftlastvektor P in Abhängigkeit des Belastungswinkels Az. 
 Az = f(Pmax) ist gekennzeichnet. Es ist die transversale Sicht abgebildet. 
 /BER01/. x-, y- und z-Achse entsprechen der Nomenklatur aus Bild 3.1 
3.3.2 Einfluss acetabulare Komponente 
Neben der Kraftresultierenden wird das Belastungsprofil auch von der Pfannen-
geometrie, das heißt in erster Linie dem Pfannendurchmesser, beeinflusst. Im Rahmen 
dieser Arbeit wird für die ersten FEM Berechnungen ein Pfannendurchmesser von 
52 mm (Pfanne 1) für eine Kugelkappe von 46 mm, d. h. ein ΔR = 3 mm, angenommen 
und soll damit im Sinne einer worst-case Betrachtung eine Spitzenlast Pmax simulieren. 
Bei den Berechnungen von Kappe 2 / Knochen 2-2 wird der Pfannenradius variiert. 
Neben der Spitzenlast mit ΔR1 = 3 mm wird eine Pfanne mit einem Durchmesser von 
46,2 mm (Pfanne 2, ΔR2 = 0,1 mm) genutzt, um die Last auf die Kappe zu übertragen. 
Die Kontaktflächenverhältnisse von Pfanne 2 entsprechen Literaturangaben /ZIM03/. 
Für eine Kugelkappe mit 46 mm Außendurchmesser wird eine Pfanne mit 46,2 mm 
Innen- und 52 mm Außendurchmesser angegeben. Die Lasteinleitung über Pfanne 2 
mit DPfanne2 = 46,2 mm entspricht also den realen Belastungsverhältnissen. 
Die Pfanne wird als starrer Körper (rigid surface) angenommen, um zusätzliche 
Einflüsse, die die Geometrie sowie die Werkstoffeigenschaften einer beckenseitigen 
Prothese haben, auszuschließen. Im Rahmen von weiterführenden Untersuchungen 
sollten die Gestalt und Eigenschaften der Pfanne in die Berechnungen integriert 
werden. In dieser Arbeit wird ausschließlich der starre Durchmesser variiert. 
Um den Rechenaufwand zu begrenzen, wird im Rahmen dieser Arbeit ausschließlich 
von einer statischen Last ausgegangen. Da aus dem Bewegungszyklus Gehen die 
Maximallast PS = 3 kN für die Berechnungen ausgewählt wird, ist entsprechend den 
Überlegungen in Kapitel 2.1.1.2 eine konservative Lebensdauervorhersage zu erwarten. 
Bewegungsabläufe als Funktion von Belastungshöhe, -winkel und –zeit bleiben – im 
Sinne einer reduzierten Rechenzeit – unberücksichtigt, sind aber für weitergehende 
Untersuchungen von Interesse. 
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3.3.3 Standard- und Maximallast in Abhängigkeit des Winkels 
Wie oben beschrieben, werden nicht die vollständigen Belastungsverläufe 
berücksichtigt, sondern es werden zunächst die Höchstlasten und deren zugehörige 
Winkel als Lastfälle ausgewählt. Als Standardlast PS wird das Gehen festgelegt. Für 
erste Berechnungen sind die von Bergmann angegebenen Maximallasten in 
Abhängigkeit der Lastwinkel, z. B. für Gehen, Joggen und Stolpern übernommen 
worden /YAO05/. Dafür wurden die Lastkomponenten Px, Py, Pz mit ihren zugehörigen 
Lastwinkeln Ax, Ay, Az auf das 1, 2, 3 – Koordinatensystem, wie in Bild 1.13 auf 
Seite 20 vorgestellt, transponiert in P1, P2, P3. Diese Werte sind in Tabelle 3.3 
zusammengefasst.  
Tabelle 3.3: Belastungskomponenten Px, Py, Pz und –winkel Ax, Ay, Az für 
 ausgewählte Belastungsfälle Gehen, Joggen und Stolpern nach 
 /BER01/ und die transponierten Lastkomponenten P1, P2, P3 
Px Py Pz Pges Ax Ay Az P1 P2 P3
Gehen -510 -340 -2400 2477 82 12 43 1336 -16 -2085
Joggen 4720 26 18
Stolpern 
(Maximum) 10000
N ° N
Kräfte im x, y, z - 
Koordinatensystem
Kräfte im 1,2,3-
KoordinatensystemWinkel x,y,zHüftlasten
beim
Gemittelte Werte nach Bergmann Transponierte Werte
 
Fazit dieser Rechnungen war, dass die Höhe der Beanspruchung für die Prothese in 
erster Linie von dem Lastwinkel und weniger von dem Niveau der Last abhängig ist. So 
zeigte sich, dass der Lastfall Stolpern mit Pmax = 10 kN unkritischer war als das 
Belastungsprofil „Joggen/Gehen“, da der „Stolperwinkel“ geringere Spannungen in der 
Prothese hervorruft. Hohe Spannungen und Bruchwahrscheinlichkeiten traten hingegen 
beim Joggen/Gehen auf, obwohl nur Lasten von P = 3 – 5 kN anliegen. Aus diesem 
Grund wird bei den folgenden Rechnungen von einer aufgerundeten Standardlast 
PS = 3 kN ausgegangen und der Lastwinkel wird entsprechend einem maximal 
angenommenen Range of Motion von 150°, wie in  Tabelle 3.4 aufgelistet, variiert. 
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Tabelle 3.4: Gesamtlast P und Belastungswinkel α1, α2, α3, α4, α5 und α6 für den 
 ausgewählten Belastungsfall Gehen 
P α1 α2 α3 α4 α5 α6 
Hüftlast 
kN ° ° ° ° ° ° 
Gehen 3 0 30 45 60 70 75 
Die besonders kritischen Lastwinkelbereiche sollten im Weiteren detaillierter, d. h. auch 
bei höheren Lasten. 
3.4  Geometrie und Vernetzung von Pfanne, Kappe und Femur 
Im ersten Schritt ist für die keramische Prothese Kappe 1 eine Geometrie gewählt, die 
aus dem metallischen Oberflächengelenkersatz von McMinn (Bild 1.14) abgeleitet 
worden ist. Bei den einführenden Berechnungen ist ein unrealistischer Gleitdurch-
messer der Pfanne von DPfanne 1 = 52 mm angenommen worden, der einer worst-case 
Betrachtung zur Simulation einer Spitzenlast Pmax entspricht. In den folgenden 
Rechnungen ist die Geometrie der acetabularen Prothese mit einem realistischen 
Durchmesser von DPfanne 2 = 46,2 mm abgebildet. Zur Fehlerabschätzung und zur 
vergleichbaren Bewertungen sind für Kappe 2 und Kappe 3 Berechnungen mit beiden 
Durchmessern durchgeführt worden. Die Hüftpfanne wird für alle Berechnungen als 
starre Oberfläche (rigid surface) modelliert.  
Die dreidimensionalen Modelle, die aus Rechen- und Symmetriegründen auf Halb-
schalenmodelle reduziert worden sind, sind in Abaqus (Version 6.5.1 und Version 6.6.1) 
erstellt. Knochen und Keramikkappe werden vorwiegend mit dreidimensionalen 
linearen, hexagonalen Brick Elementen C3D8R und mit dreidimensionalen linearen, 
dreieckig prismatischen Wedge Elementen C3D6 modelliert.  
Für die Standardlast PS = 3 kN (Gehen) werden verschiedene Belastungswinkel 
(αPi = 0°, 30°, 45°, 60°, 70, 75°) angenommen und die hieraus resultierenden 
unterschiedlichen Beanspruchungen von Kappe und Knochen ermittelt. Die 
Berechnungen werden unter Vernachlässigung der Muskel- und Sehnenkräfte, die am 
Femur angreifen, durchgeführt, d. h. die hier entwickelten Prothesenmodelle sind stets 
mit einer resultierenden Standardlast PS belastet. 
Als Werte für diese Gesamtresultierende werden die Arbeiten von Bergmann zu Grunde 
gelegt /BER01/. Darüber hinaus werden die Kurzzeit- und die Langzeit-Bruchwahr-
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scheinlichkeit für jeden dieser Fälle, wie in Kapitel 2.1.2 und 2.1.3 beschrieben, 
evaluiert. Im Folgenden werden die unterschiedlichen Geometrien vorgestellt.  
Für die unterschiedlichen Modelle sind bei gleicher Prothesengeometrie die Knochen-
geometrien dahingehend verändert, dass die Kontaktflächen und damit der Kraftfluss 
modifiziert werden. Auf diese Weise soll ein Prothese-Knochen-System ermittelt 
werden, das die Keramik minimal  beansprucht. 
3.4.1 Kontaktbedingungen 
Die Kontaktbedingungen, die so genannten Interaction Properties, werden entspre-
chend der Bewegungsrichtung, normal oder tangential zur Kontaktebene, definiert. Die 
tangentiale Richtung wird mit Friction Formulation Penalty beschrieben. Hierbei wird 
den Kontaktflächen ein Reibungskoeffizient µ zugeordnet. Nach /RAN90/ wird für die 
Kontaktpaarung Knochen-Keramik ein Reibungskoeffizient von µKeramik/Knochen = 0,2 
angesetzt.  Für die Keramik-Keramik Paarung im Gleitkontakt zwischen Kappe und 
Pfanne wird nach /ZHO97/ der Reibungskoeffizient mit µKeramik/Keramik = 0,01 
angenommen. Normal zur Bewegungsrichtung wird für alle Fälle ein so genannter hard 
contact (Use Augmented Lagrange) als Standard definiert.  
3.4.2 Kappe 1 
Die Ausgangsgeometrie Kappe 1 orientiert sich an der metallischen Oberflächen-
prothese von McMinn, Bild 1.14. Die Konstruktion wird dahingehend verändert, dass der 
Zentrierpin ausgespart wird, weil dieser Stift keine relevante Last überträgt. Dies 
geschieht unter der Annahme, dass für die Stift-Funktion als Positionierungs- und 
Zentrierhilfe ein geeigneter Ersatz gefunden wird. Die Berechnungen der drei-
dimensionalen Modelle von Kappe 1 (Knochen 1-1 und Knochen 1-2) werden für zwei 
keramische Werkstoffe, Alumina und Biolox delta, durchgeführt. 
3.4.2.1 Kappe 1 / Knochen 1-1 (Spielpassung) 
In Bild 3.5 ist die Anordnung der Berechnungen von Kappe 1 / Knochen 1-1 sowie die 
Zuordnung der Kontaktflächen schematisch dargestellt. Das Kappe 1 / Knochen 1-1-
Modell ist so konstruiert, dass für eine Standardlast PS = 3 kN bei einem Lastwinkel 
αP = 0° die Kappe nur auf der Stirnfläche trägt, Bild 3.5. Die Kegel- und Umfangsflächen 
sind freigeschnitten. 
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P
αµKer/Kno = 0,2
µKer/Ker = 0,01
2
1 3
Stirnfläche:
Kontakt
Kegelfläche: frei
Umfangsfläche:
Kegelförmig frei
geschnitten 
Für PS = 3 kN, αP = 0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
 
Bild 3.5: Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 1/Knochen 1-1 und 
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0°  
Die Geometrie des dreidimensionalen Modells von Kappe 1 entspricht Bild 3.6. Das 
Kappenmodell ist mit 11316 dreidimensionalen linear hexagonalen Brick Elementen 
C3D8R gestaltet, der Bereich des Knochens setzt sich aus 7721 dreidimensionalen 
linear hexagonalen Brick Elementen C3D8R zusammen. Die Knochengeometrie 
Knochen 1-1 ist in Bild 3.7 skizziert.  
11
19,3
10
,5
24
,5
15
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23
R1
R3
 
19,1
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14
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14
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Bild 3.6 :  Geometrie Kappe 1 
  Maßeinheiten in mm 
Bild 3.7 :  Geometrie Knochen 1-1  
  Maßeinheiten in mm 
3.4.2.2 Kappe 1 / Knochen 1-2 (Presspassung)  
Knochen 1-2 unterscheidet sich von Knochen 1-1 dahingehend, dass im zylindrischen 
Bereich der Kappe ein Übermaß von 50 µm vorgesehen ist. In Bild 3.8 ist diese 
Anordnung dargestellt. Eine entsprechende Maßtoleranz mit dem Werkstoff Knochen 
umzusetzen, wird schwierig. Es ist dennoch sinnvoll die formschlüssige Verbindungs-
50  3 MODELLIERUNG 
   
 
technik in die hier vorliegende Studie aufzunehmen, um die Auswirkung auf die 
Lebensdauer im dreidimensionalen Modell zu untersuchen. Sollte sich der Formschluss 
nach der Auswertung der Berechnungsergebnisse als mögliche Alternative heraus-
stellen, muss die Konstruktion der Prothese entsprechend den Knochen-Bearbeitungs-
toleranzen und der Keramik-Beanspruchbarkeit modifiziert werden.  
P
αPµKer/Kno=0,2
µKer/Ker=0,01
Presspassung
2
1 3
Stirnfläche:
Kontakt
Kegelfläche: frei
Kegelförmig
frei geschnitten
Für PS=3kN, αP=0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
 
Bild 3.8:  Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 1 / Knochen 1-2 und   
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0° 
Für diese Presspassung von Kappe 1 / Knochen 1-2 wird in den Kontaktbedingungen 
eine automatische Anpassung der Knoten zur Überwindung des Übermaßes („Adjust 
nodes to remove overclosure“) genutzt. Die Kappe besteht ebenfalls aus 11316 
dreidimensionalen, linear hexagonalen Brick Elementen C3D8R, und für den Knochen 
werden 7721 dreidimensionale linear hexagonale Brick Elemente C3D8R verwendet. 
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Bild 3.9 :  Geometrie Knochen 1-2,    
 Maßeinheiten in mm 
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3.4.3 Kappe 2 
Es ist davon auszugehen, dass die Innendruckbelastung durch einen Presssitz, wie es 
dem Entwurf von Kappe 1 / Knochen 1-2 entspricht, ungünstige Auswirkungen auf die 
Beanspruchung der Keramikprothese hat. Um dennoch eine axiale Kraftaufnahme  zu 
ermöglichen, ist in die Prothese Kappe 2 ein umlaufender Absatz am Umfang integriert. 
Gemäß Bild 3.10 kann durch einen Absatz in der Kappe (Bild 3.11) und im Knochen der 
axiale Lastanteil über 
a.) die Stirnfläche (Knochen 2-1, Bild 3.12), 
b.) die Absatzfläche (Knochen 2-2, Bild 3.14), 
c.) die Kegelfläche (Knochen 2-3, Bild 3.16) oder 
eine Kombinationen von a, b und c aufgenommen werden. Das Tragverhältnis kann 
über die elastisch - plastische Ausbildung von Kontaktflächen eingestellt werden.  
3.4.3.1  Kappe 2 / Knochen 2-1 
Somit ergibt sich für Kappe 2 / Knochen 2-1 die in Bild 3.10 skizzierte Anordnung. Das 
Modell ist so ausgelegt, dass für eine zentrale Standardlast von PS (αP = 0°) = 3 kN, der 
Kraftfluss ausschließlich über die Stirnfläche geleitet wird.   
P
2
1 3
αPµKer/Kno=0,2
µKer/Ker=0,01
Stirnfläche: Kontakt
Kegel- & Umfangsfläche:
frei
Umfangsfläche:
Null Spiel
Für PS=3kN, αP=0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
Absatz: Spiel = 0,02mm
 
Bild 3.10:  Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 2 / Knochen 2-1 und 
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS  = 3 kN bei αP = 0° 
Kappe 2 besteht insgesamt aus 13960 dreidimensionalen Elementen, davon sind 13480 
lineare hexagonale Brick Elemente C3D8R und an der Rotationsachse 480 lineare 
dreieckige prismatische Wedge Elemente C3D6. Der Knochen 2-1 ist mit 31800 
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Elementen modelliert, 29760 lineare hexagonale Brick Elemente C3D8R und ebenfalls 
an der Rotationsachse 2040 lineare dreieckige prismatische Wedge Elemente C3D6. 
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Bild 3.11 :  Geometrie von Kappe 2 
 Maßeinheiten in mm 
Bild 3.12 : Geometrie von Knochen 2-1 
 Maßeinheiten in mm 
3.4.3.2  Kappe 2 / Knochen 2-2  
In der Modellvariante Kappe 2 / Knochen 2-2 ist der umlaufende Absatz als primäre 
Kontaktfläche zwischen künstlichem Gelenk und natürlicher Knochenstruktur definiert, 
Bild 3.13. Das kleine Spiel an der Stirnfläche von 0,02 mm erlaubt der Kappenschale 
bei höheren Lasten (P > 3 kN) ein Aufliegen auf dem Knochen, so dass eine 
Durchbiegung der Schalenprothese zu vermieden wird.  
P
2
1 3
αµKer/Kno=0,2
µKer/Ker=0,01
Stirnfläche: Spiel = 0,02 mm
Kegel- & Umfangsfläche:
frei
Umfangsfläche:
Spiel = 0 mm
Für PS = 3kN, αP = 0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
Absatz: Kontakt
 
Bild 3.13:  Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 2 / Knochen 2-2 und 
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0° 
3 MODELLIERUNG  53 
   
 
Bild 3.14 zeigt die Geometrie von Knochen 2-2. Das Knochenmodell enthält 31720 
Elemente, 29840 lineare hexagonale Brick Elemente C3D8R und an der Rotations-
achse 1880 lineare, dreieckige prismatische Wedge Elemente C3D6. 
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Bild 3.14 : Geometrie Knochen 2-2, 
  Maßeinheiten in mm 
3.4.3.3  Kappe 2 / Knochen 2-3  
Für Kappe 2 / Knochen 2-3 ist schließlich der Knochen so konstruiert (Bild 3.16), dass 
die Kraft über die Kegelfläche geleitet wird, Bild 3.15.   
P
2
1 3
µKer/Kno = 0,2
µKer/Ker = 0,01
Stirnfläche: Spiel = 0,1 mm
Umfangsfläche: frei
Umfangsfläche:
Spiel = 0 mm
Für PS = 3 kN, αP = 0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
Absatz: Spiel = 0,1 mm
Kegelfläche: Kontakt
αP
 
Bild 3.15:  Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 2 / Knochen 2-3 und 
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0° 
Das FE Modell von Knochen 2-3 ist mit insgesamt 73900 Elementen generiert, davon 
sind 70900 lineare hexagonale Brick Elemente C3D8R und 3000 lineare, dreieckige 
prismatische Wedge Elemente C3D6. 
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Bild 3.16 : Geometrie Knochen 2-3, 
  Maßeinheiten in mm 
3.4.4 Kappe 3 / Knochen 3 
In Kappe 3 sind bereits die Ergebnisse der Rechnungen von Kappe 1 und Kappe 2 
integriert. Die Innengeometrie der Kappe ist mit größeren Radien an der Absatz- und an 
der Stirnfläche ausgeführt und die Absatzbreite ist um einen Millimeter reduziert 
worden. Um dem Ansatz eines Knochen schonenden Gelenkersatzes weiter Rechnung 
zu tragen, wurde die Wanddicke gegenüber den Modellen Kappe 1 und Kappe 2 weiter 
reduziert. Bild 3.17 zeigt die prinzipielle Anordnung von Knochen, Kappe und Pfanne.  
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αPµKer/Kno=0,2
µKer/Ker=0,01
Stirnfläche: Kontakt
Umfangsfläche: frei
Umfangsfläche:
Spiel = 0 mm
Für PS=3kN, αP=0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
Absatz: Spiel = 0,1mm
 
Bild 3.17:  Anordnung der Berechnungsmodelle Kappe 3 / Knochen 3 und Zuordnung 
 der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0° 
Die Geometrie von Kappe 3 und Knochen 3 sind in Bild 3.18 und in Bild 3.19 dargestellt. 
Der Knochen setzt sich aus 78716 linearen hexagonalen Brick Elementen C3D8R 
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zusammen. Die Kappe ist mit 16635 linearen hexagonalen Brick Elementen C3D8R und 
43 linearen, dreieckigen prismatischen Wedge Elementen C3D6 modelliert. 
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Bild 3.18 :  Geometrie von Kappe 3 
 Maßeinheiten in mm 
Bild 3.19 : Geometrie von Knochen 3 
 Maßeinheiten in mm 
 
 
3.4.5 Kappe 4 / Knochen 4 
Mit den Erkenntnissen der Berechnungen Kappe 1 bis Kappe 3 wird schließlich das 
Modell Kappe 4 entworfen. Die Annahme einer positiven Stützwirkung und damit 
Beanspruchungsreduzierung durch einen umlaufenden Absatz aus Kappe 2 und 
Kappe 3 ist nicht bestätigt worden. Deshalb ist Kappe 4 ohne Absatz konstruiert. 
Darüber hinaus sind die Übergangsradien sowie die Wanddicke und schließlich die 
Toleranzen erneut angepasst worden, um einen verbesserten Kraftfluss über den Kegel 
zu realisieren. Mit Hilfe dieser Maßnahmen sollen die positiven Ergebnisse der voran 
gegangenen Berechnungen weiter verbessert werden. Das vernetzte Gesamtmodell 
Kappe 4 / Knochen 4 ist in Bild 3.20 abgebildet. 
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Umfangsfläche:
Spiel = 0 mm
Für PS = 3 kN, αP = 0° gelten 
folgende Kontaktbedingungen
Stirnfläche: Spiel ≥ 1 mm
Kegelfläche: Kontakt
µKer/Kno = 0,2
µKer/Ker = 0,01 P
2
1 3
α
 
Bild 3.20:  Anordnung des Berechnungsmodells Kappe 4 / Knochen 4 und 
 Zuordnung der Kontaktflächen für PS = 3 kN bei αP = 0° 
Die Kappen- und Knochengeometrie von Modell 4 sind in Bild 3.17 und Bild 3.18 
vermaßt dargestellt. Der Knochen setzt sich aus 65920 linearen hexagonalen Brick 
Elementen C3D8R und 1480 linearen, dreieckigen prismatischen Wedge Elementen 
C3D6 zusammen. Die Kappe ist mit 15760 linearen hexagonalen Brick Elementen 
modelliert.  
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Bild 3.21 :  Geometrie von Kappe 4 
 Maßeinheiten in mm 
Bild 3.22 : Geometrie von Knochen 4 
 Maßeinheiten in mm 
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4 ERGEBNISSE  
4.1 Fallstudie: Formstabilität von keramischen Kappe- und 
 Pfanne-Schalen 
Es ist bereits erwähnt worden (Kapitel 1.1.4), dass durch die angestrebte minimale 
Wanddicke die Nachgiebigkeit der Prothese erhöht wird. Dies kann tribologisch aber 
auch systematisch kritische Auswirkungen haben. So ist aus den Erfahrungen mit der 
keramischen Schaftprothesenkugel bekannt, dass durch Formabweichungen von der 
idealen Kugeloberfläche erhöhter Verschleiß erzeugt werden kann /HAN05/, /SED00/, 
der wiederum zu der unerwünschten aseptischen Lockerung führt. Dieses Verschleiß-
verhalten muss in tribologischen Belastungstests untersucht werden.  
Ein weiteres kritisches Szenario wäre,  z. B. eine Verformung der Kappenprothese, die 
den Pfannen - Innendurchmesser übersteigt und somit kritische Zwangskräfte induziert. 
In der folgenden Studie stehen also mehr die Verformungen als die Beanspruchungen 
der dünnwandigen Hüftprothese im Vordergrund der Betrachtungen. 
Kappe
Pfanne s Pfa
nn
e2
Symmetrie
an der y-Achse
y
x
PS(αP=0°)
sKappeR
Pf
an
ne
2
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a) 
K1
 
Δy(K1)=0
b) 
K2
 
Δy(K2)=0
c) 
K3
 
Δy(K3)=0 
d) 
L1
 
Δy(L1)=0 
Bild 4.1: Anordnung von Pfanne und Kappe für die Fallstudie (links) und Variation 
 der Randbedingungen: Bei a) bis c) werden jeweils ein Knoten (K1 bis 
 K3) in y-Richtung fixiert und bei d) werden alle Knoten auf der Linie L1 in 
 y-Richtung festgehalten. 
Das System Pfanne - Kappe wird für diese Studie vereinfacht in einem zwei-
dimensionalen Modell dargestellt, Bild 4.1. Die acetabulare Prothese wird als 60°-
Schale mit einem Innenradius RPfanne 2 = 23,1 mm abgebildet und in drei Variationen 
modelliert: Als starrer Körper und als Al2O3-Schale mit unterschiedlichen Wanddicken 
(sPfanne 2a = 1 mm, sPfanne 2b = 3 mm). Die Kappe wird als 90° - Schale mit einem 
Außenradius von RKappe = 23 mm ausgeführt. Die Wanddicke sKappe wird mit 1 mm, 
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2 mm und 3 mm variiert. Die Standardlast PS = 3 kN wird für die Fälle 1 - 13 zentral und 
für die Fälle 14 bis 20 in einem Winkel αP = 30° eingeleitet. Das vereinfachte zwei-
dimensionale Modell und die Randbedingungen sind in Bild 4.1 abgebildet. 
Durch die Randbedingungen a) bis d) (Bild 4.1) wird der Kraftfluss ausschließlich über 
die äußere Umlaufkante der Kappe gelenkt. Auf diese Weise können überhöhte 
Verformungseffekte sichtbar gemacht und in weiterführenden Konstruktionen berück-
sichtigt werden. Die vier Randbedingungen, bei denen die Kappe im Winkel α = 90° an 
verschiedenen Knoten in y-Richtung entsprechend Bild 4.1 rechts fixiert worden ist, 
sind: a) Knoten K1 an der Kappen-Innenfläche, b) Knoten K2 in der Mitte, c) Knoten K3 
an der Kappenaußenfläche und d)  die Knoten auf der Linie L1. In Tabelle 4.1 sind die 
Modellparameter und Randbedingungen für die 20 Fälle zusammengefasst. 
Tabelle 4.1:  Variationsparameter für die Fallstudie Pfanne / Kappe für die 20   
 Fälle mit RKappe = 23 mm und RPfanne 2 = 23,1 mm  
Belastungs- 
winkel αP 
Dicke 
sKappe 
Dicke 
sPfanne2 Fall Pfanne 
° mm mm 
Rand- 
bedingung 
1 Δy(K1) = 0 
2 Δy(K2) = 0 
3 
0 3 X 
Δy(K3) = 0 
4 1 
5 2 
6 
Steif 
0 
3 
X 
7 Elastisch 1 
8 Elastisch 2 
9 Elastisch 
0 
3 
1 
Δy(L1) = 0 
10 Elastisch Δy(K1) = 0 
11 Elastisch Δy(K2) = 0 
12 Elastisch 
0 3 1 
Δy(K3) = 0 
13 Elastisch 0 Δy(L1) = 0 
14 Elastisch 30 
3 3 Δy(L1) = 0 
15 Elastisch 1 
16 Elastisch 2 
17 Elastisch 3 
1 Δy(L1) = 0 
18 Elastisch Δy(K1) = 0 
19 Elastisch Δy(K2) = 0 
20 Elastisch 
30 
3 1 
Δy(K3) = 0 
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Zur Auswertung der Ergebnisse sind die Verschiebungen der Kappenrandpunkte P0 
und P90, der maximale Kontaktdruck sowie der Kontaktdruck im Winkel α = 0°, der 
Kontaktwinkel ψ und der Abstand von Kappe zu Pfanne bei α = 60° betrachtet worden, 
Bild 4.2. Diese aus der FEM Berechnungen ermittelten Werte sind in Tabelle 4.2 
aufgelistet.  
Kappe
Pfanne
Δw 60
°
y
x
P90°
P90°
w90°
w0°
 
Bild 4.2: Darstellung der Ergebniskennwerte w0°, w90° und Δw60° 
In der Kappe entstehen bei P0 (α = 0°) y - Verschiebungen von 3 µm ≤ w0° ≤ 48 µm,, 
während die x - Verschiebungen von P90 (α = 90°) mit -0,2 µm ≤ w90° ≤ 1,5 µm deutlich 
kleiner ausfallen. Im Hinblick auf mögliche Verklemmungen durch zu große 
Aufweitungen der Kappe gegenüber der Pfanne, sind dementsprechend die 
Verschiebungen am Umfang als unkritisch zu sehen, da sie deutlich unter der radialen 
Toleranz von 500 µm liegen.  
Aus tribologischer Sicht hingegen sind geringste Verformungen für den angestrebten 
minimalen Abrieb gefordert, so dass die maximale Verschiebung von w0° = 48 µm (bei 
sKappe = sPfanne = 1 mm und αP = 0°) bei der Standardlast PS = 3 kN als kritisch zu 
bewerten ist. Unter den vorliegenden Randbedingungen werden dementsprechend 
Wandstärken von sKappe = sPfanne ≥ 2 mm als vertretbare untere Grenze festgelegt. 
Darüber hinaus erscheint eine Betrachtung unterschiedlicher Wanddicken von Kappe 
und Pfanne im Hinblick auf eine Minimierung der Wanddicke ebenfalls als notwendig. 
Insbesondere vor dem Hintergrund einer durch die Kappe verursachten "geführten"  
Nachgiebigkeit der Pfanne, bleibt zu untersuchen, inwiefern die heraus resultierenden 
Verformungen tatsächlich zu einem höheren Verschleiß führen.  
Die Kontaktdrücke und –winkel weisen für die variierten Parameter sehr unter-
schiedliche Werte auf. Für 3 mm dicke Kappen zeigt sich beim Lastwinkel αP = 0°, dass 
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der Kontaktwinkel mit steifer werdender Pfanne zunimmt. Bei den dünnwandigeren 
Kappen (sKappe = 1 mm, 2 mm) sind die Kontaktwinkel größer, und dieser Effekt ist nicht 
so eindeutig zu erkennen. Entsprechend verhält sich der Abstand Δw60° zwischen 
Pfanne und Kappe bei α = 60°: Je größer der Kontaktwinkel ist, desto geringer wird die 
Distanz zwischen den Prothesen. Dabei bleibt der Abstand Δw60° ≥ 40 µm und ist damit 
unkritisch hinsichtlich Verklemmungen.  
Tabelle 4.2:  Ergebnisse der Fallstudie Pfanne / Kappe von den 20 Fällen (siehe  
 Tabelle 4.1) für RKappe = 23 mm und RPfanne2 = 23,1 mm   
Fall Δy von K0 w0 
Δx von K3 
w90 
Kontaktdruck 
p(α=0°) 
Maximaler 
Kontaktdruck 
pmax(α=0-60°)
Kontaktwinkel 
Pfanne/Kappe 
φp=0 
Abstand  
Pfanne zu Kappe 
bei α=60° 
 µm µm MPa MPa ° µm 
1 8,529 -0,1687 60,35 60,35 11,73 46,00 
2 7,508 0,4632 53,72 61,73 11,73 46,16 
3 8,041 1,387 53,80 61,81 11,73 46,31 
4 17,57 1,486 12,12 16,90 24,58 40,32 
5 11,04 0,7325 16,07 34,20 16,53 44,30 
6 7,355 0,5192 53,72 61,74 16,52 46,17 
7 48,00 1,491 987,6 987,6 24,70 40,20 
8 18,62 0,7268 1233 1233 17,45 43,92 
9 9,074 0,5152 1265 1265 5,866 46,02 
10 10,26 -0,1751 1263 1263 5,866 45,86 
11 9,227 0,4574 1266 1266 5,866 46,02 
12 9,758 1,381 1266 1266 5,866 46,18 
13 7,953 0,5776 1756 1756 11,20 46,11 
14 5,109 0,4485 14,15 26,25 16,53 44,97 
15 8,327 1,263 4,291 22,75 29,54 40,93 
16 4,407 0,6555 5,276 22,48 28,40 43,53 
17 2,853 0,4872 6,008 21,97 28,27 44,24 
18 3,593 -0,09986 6,0150 22,13 28,27 44,08 
19 2,930 0,4411 5,965 21,25 28,13 44,29 
20 3,428 1,249 5,992 21,63 28,13 44,40 
Die Lasteinleitung über den Lastwinkel αP = 30° (Fälle 14 - 20) entspricht aufgrund der 
vereinfachten Zweidimensionalität des Modells einer Umfangslast. Dadurch ergeben 
sich geringere Kontaktdrücke bei größeren Kontaktwinkeln. Und so erreichen die 
Verschiebungen der Knotenpunkte K0 und K3 entsprechend kleinere, unkritische 
Werte.  
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4.2 Modellübersicht und Ergebnisauswertung 
In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der FEM Berechnungen vorgestellt. Zur 
besseren Verständlichkeit ist in Bild 4.3 eine Übersicht der Modelle bezüglich Pfannen-, 
Kappen- und Knochengeometrie, Keramik- und Knochen-Alternativen, sowie 
Belastungsniveau und -winkel zusammengestellt.  
Knochen 1-1 Knochen 1-2 Knochen 2-1 Knochen 2-2 Knochen 3
Kappe 1 Kappe 2 Kappe 3
Keramik: Biolox delta
STARRE PFANNE
Pfanne 1: DPfanne 1 = 52 mm
BELASTUNG
Standardlast PS = 3 kN; Variation Belastungswinkel: αi=0° bis 75°
Knochen 2-3
Primärer Kraftfluss
Sitrnfläche
Primärer Kraftfluss:
Presspassung
Knochen 4
Kappe 4
KERAMIKKAPPEN-MODELLE
Primärer Kraftfluss
Stirnfläche
KNOCHEN-MODELLE
Primärer Kraftfluss
Absatzfläche
Primärer Kraftfluss
Kegelfläche
Knocheneigenschaft: Bone 1
Knocheneigenschaft: Bone 2
Keramik: Alumina
Kraftfluss
Stirn- und Absatzfläche
Pfanne 2: DPfanne 2 = 46,2 mm
Primärer Kraftfluss
Kegelfläche
 
Bild 4.3: Übersicht der Modell- und Parametervariationen von Kappe 1, Kappe 2,   
  Kappe 3 und Kappe 4 
Für die Auslegung von keramischen Komponenten wird nur die Zugspannung betrach-
tet, weil diese zum Versagen eines keramischen Bauteils führt. Aus diesem Grund 
werden zur Auswertung der dreidimensionalen FEM Ergebnisse anlehnend an /MAI05/ 
für die Keramikkappe der Wert, der Ort und die Richtung der maximalen ersten Haupt-
spannung σ1max sowie der Gradient senkrecht zur maximalen Hauptspannung Δσ1max 
über eine Länge von L = 500 µm, das effektiv auf Zug beanspruchte Volumen Veff 
(Bild 4.6) und die Kurzzeit- und die Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit FKurz,  FLang heran-
gezogen. Die Orte der maximalen Spannungen werden mit Hilfe der Übergangsradien 
R1 bis R5 sowie der Winkel α und β lokalisiert, Bild 4.4 und Bild 4.5. Die Koordinaten 1, 
2 und 3 entsprechen dem in Bild 1.13 (Seite 21) vorgestellten System. Alle Werte 
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werden jeweils in Abhängigkeit der verschiedenen Belastungswinkel αP tabellarisch 
aufgeführt.  
 Kappe 1 
Radius R1 R2 R3 
Winkel α /° 39 75 119 
R3
R2
R
1
2
3
1
rad
ial
AA
 
 
3
21
tan
ge
nti
al
β
A:A
 
Bild 4.4: Ausrichtung tangentialer und radialer Spannungen, Winkel β und 
 Übergangsradien Ri von Kappe 1, Lastwinkel α siehe Bild 4.3 
Radius R1 R2 R3 R4 R5 R1 R2 R3 R4 R1 R2 R3
Winkel α / ° 40 55 78 80 119 60 74 76 119 23 66,5 119
Kappe 2 Kappe 3 Kappe 4
2
3
R
1
R
3
R
4
R5
R
2
1
 
2
3
R1
R2
R 3
R4
α
2
3
R2
R 1
R3
α
Bild 4.5: Lastwinkel α und Übergangsradien Ri a) von Kappe 2, b) von Kappe 3 
 und c) von Kappe 4  
Die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit FKurz wird mit Hilfe eines kommerziellen Post-
processors (CARES) berechnet (siehe Kapitel 3.1). Mit FKurz wird zunächst das Veff nach 
Gleichung ( 2.3 ) ermittelt. Danach wird die Langzeitbruchwahrscheinlichkeit FLang bei 
statischer Beanspruchung für eine Lebensdauer tLang von 10 Jahren nach /HIM03/ 
a) b) c) 
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bestimmt. Dabei bleiben Änderungen im Lastkollektiv, z. B. durch Knochenumbau-
vorgänge, unberücksichtigt. 
Keramikkappe
Ort der maximalen
Hauptspannung
Richtung der maximalen
Hauptspannung
σ1max
L = 500 µmσ1* Δσ1max = σ1max – σ1* 
Berechnung von Δσ1max
 
Bild 4.6: Bestimmung des Spannungsgradienten Δσ1max  
Da das Verformungsverhalten von Knochen als elastisch-plastisch beschrieben wird, 
ähnlich dem Spannungs-Dehnungsverhalten von Metallen, wird zur Ergebnis-
auswertung des Knochens die von-Mises-Vergleichsspannung σMises betrachtet. Und so 
werden für den Knochen Wert und Ort der maximalen von-Mises-Vergleichsspannung 
σMises,max und des Kontaktdruckes pKontakt,max festgehalten und interpretiert. Dabei wird 
für die maximale Fließspannung ein Wert von σFließ = 108 MPa (Bone 1) als kritisch 
festgelegt, Tabelle 3.2. Als Kontaktdruck wird der senkrecht zu der jeweiligen 
Kontaktebene bzw. des -elementes auftretende Druck verstanden.  
Zur Bestimmung der Orte und Richtungen der FE Spannungsanalyse werden in den 
Tabellen die Abkürzungen, wie sie in Bild 4.4 abgebildet sind, verwendet. Die Werte 
werden für alle Modellierungsvarianten zusammengetragen, verglichen und 
ausgewertet. Dabei stellen insbesondere die Belastungswinkel αP, die Knocheneigen-
schaften Bone 1/Bone 2 (Tabelle 3.2) sowie der acetabulare Durchmesser 
DPfanne1/DPfanne2 (52 mm / 46,2 mm) die entscheidenden Variationsparameter dar.  
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4.3 Kappe 1 
In voran gehenden vereinfachten zweidimensionalen Berechnungen sind im Rahmen 
von Studienarbeiten die Auswirkungen unterschiedlicher Stützflächenbereiche und 
verschiedener Innendruckverteilungen und –profile bei zentraler Flächenlast auf die 
Bruchwahrscheinlichkeit der Keramikkappe untersucht worden /EVR05/. Als Basis-
modell wurde hierbei die Kappe 1 ohne Knochen herangezogen. Da jedoch im zwei-
dimensionalen Modell ausschließlich eine zentrale Lasteinleitung simuliert werden kann, 
konnten mit diesen Berechnungen keine eindeutigen Auswirkungen von unterschied-
lichen Stützflächen (Stirn- und/oder Kegelfläche) evaluiert werden. Zusammenfassend 
kann aus dieser Berechnungsstudie Folgendes festgehalten werden: Je tiefer die 
Presspassung im zylindrischen Bereich der Keramikprothese angebracht ist, desto un-
günstiger ist das für die Keramik. Dies ist unabhängig von der Wahl einer zusätzlichen 
Auflage-/Kontaktfläche. Diese Erkenntnis fließt in das Modell Kappe1 / Knochen 1-2 
(Presspassung) ein. 
4.3.1 Kappe 1 / Knochen 1-1: Variation des Belastungswinkels und der 
 Keramikeigenschaften 
Bild 4. 7 zeigt eine Übersicht der Geometrie von Kappe 1 und Knochen 1-1 bzw. -1-2 
und gibt die jeweiligen Bezeichnungen der Werkstoffprofile an. Die dunkel markierten 
Bereiche auf den Knochenmodellen kennzeichnen die primären Kontaktflächen 
zwischen Oberflächenprothese und Knochen.  
 
Knochen 1-1
Knochen 1-2
Kappe 1
Biolox forte 
Alumina
Bone1
Bone1
DPfanne1 = 52 mm
ΔR = 3 mm
Rigid Surface
2
1 3
2
1
3
2
1
3
Presspassung
Kontaktfläche
Bone 1
Bon 1
 
Bild 4. 7: Geometriekombinationen von Kappe 1 und Knochen 1 
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Die Berechnungen der Modelle von Kappe 1 (Knochen 1-1 und Knochen 1-2) werden 
für zwei keramische Werkstoffe, Alumina und Biolox delta (Eigenschaften: Tabelle 3.1, 
Seite 41), durchgeführt. Für den Knochen werden die Eigenschaften des kortikalen 
Knochens, Bone 1, entsprechend Tabelle 3.2 (Seite 42) angenommen. 
4.3.1.1 Keramikkappe Kappe 1 (Spielpassung) 
Tabelle 4.3 beschreibt zusammenfassend die Ergebnisse für Kappe 1 in Kombination 
mit Knochen 1-1.  
Tabelle 4.3: FEM Ergebniswerte des Modells DPfanne1 / Kappe 1 / Knochen 1-1 bei 
 einer Standardlast PS = 3KN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 154 i,α=0°,β= 0° Radial 8 0,1 1,9E-05 9,1E-04
30 170 3 0,1 6,3E-05 3,1E-03
45 195 4 1,6 3,0E-03 1,6E-01
60 272 10 0,4 2,0E-02 1,2E+00
70 279 78 0,3 2,0E-02 1,2E+00
75 310 80 0,3 6,0E-02 3,6E+00
0 147 i,α=0°,β= 0° Tangential 4 845 1,7E-08 1,0E-06
30 163 5 584 4,5E-08 2,8E-06
45 187 5 326 1,5E-07 9,7E-06
60 260 10 26 8,7E-07 6,4E-05
70 270 50 105 5,7E-06 4,2E-04
75 297 80 64 1,2E-05 9,3E-04
° mm³
Alumina
% %
Tangential
Radial
i-R3
α=119°, β=0°
i-R2
α=75°, β=0°
DPfanne1
Kappe 1
Knochen 1-1
Bone 1
Radial
Keramikkappe
Biolox
delta
Ort
σ1max
i-R3
α=119°, β=0°
i-R2
α=75°;β=0°
Tangential
MPa
Richtung
σ1max
 
i: Kappe innen, a: Kappe außen; R2, R3, α,  β siehe Bild 4.4; Vgeo = 8340 mm³; * Die hohen Veff-
Werte von Biolox delta sind numerisch nicht plausibel, da mBiolox delta > mAlumina. 
Zunächst ist zu erkennen, dass die Hauptspannungsmaxima σ1max sich von ca. 
150 MPa bei αP = 0° nach αP = 75° auf 300 MPa verdoppeln. Die Unterschiede der 
Hauptspannungsmaxima σ1max zwischen dem Alumina und Biolox delta sind mit ca. 
10 MPa für alle Belastungswinkel αP vernachlässigbar. Bei allen Berechnungen fällt auf, 
dass die hohen Spannungen lokal sehr begrenzt auftreten. Dies wird insbesondere für 
große Lastwinkel von αP ≥ 70° deutlich. Die Darstellung der Spannungsverteilung für 
Kappe 1 / Knochen 1-1 (Alumina) bei αP = 70° in Bild 4.8 veranschaulicht die 
Spannungsmaxima im Übergangsradius R2.  
* 
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σ1/MPa
σ1max=279MPa
PS
αP=70° σ1/MPa
σ1max
 
Bild 4.8: 1. Hauptspannung σ1 von Kappe 1 / Knochen 1-1 (Spielpassung) aus 
 Alumina bei einer Standardlast PS = 3 kN für αP = 70° 
Erwartungsgemäß sinken mit zunehmenden Beanspruchungen σ1max die Zuverlässig-
keiten, gekennzeichnet durch die steigenden Bruchwahrscheinlichkeiten F, sowohl für 
die kurzzeitigen wie auch für die langzeitigen Betrachtungen. Für Alumina bedeutet dies 
eine Zunahme der Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von FKurz(αP=0°) = 1,9·10-5 % auf 
FKurz(αP=75°) = 6·10-2 %. Ebenso steigt die Bruchwahrscheinlichkeit der Biolox delta 
Kappe von FKurz(αP=0°) = 5·10-8 % auf FKurz(αP=75°) = 1,2·10-5 %. Dies erklärt sich rein 
mathematisch über Gleichung ( 2.4 ) (Seite 24), in die das sehr große σ0V von Biolox 
delta mit der Potenz des Weibull Moduls eingeht. 
Trotz der geringen Unterschiede in den resultierenden Hauptspannungen von Alumina 
und Biolox delta weisen die maximal auf Zug beanspruchten Volumina (Veff) deutliche 
Differenzen auf. Dabei ist das effektiv auf Zug beanspruchte Volumen Veff der Kappen 
aus Biolox delta mit 26 mm³ ≤ Veff ≤ 2484 mm³ deutlich höher als das der Alumina 
Prothesen 0,1 mm³ ≤ Veff ≤ 1,6 mm³. Dieser Effekt ist numerisch nicht erklärbar, da das 
effektive Volumen bei größerem Weibull Modul abnehmen müßte. Hierbei muss es sich 
um Unstimmigkeiten bei der FE Berechnung oder bei Bruchwahrscheinlich-
keitsrechnung handeln deren Ursache im Rahmen der Arbeit nicht definiert werden 
konnte.  
Weiterhin wird aus Tabelle 4.3 ersichtlich, dass sich der Spannungsgradient senkrecht 
zur maximalen ersten Hauptspannung Δσ1max/500 µm für 0° ≤ αP ≤ 60° im Bereich von 
5 MPa bis 10 MPa bewegt. Für Belastungswinkel von αP ≥ 70° steigt dieser Gradient 
Δσ1max/500 µm signifikant an. Bei Alumina ergibt sich ein Δσ1max(70°)/500 µm = 78 MPa 
und Δσ1max(75°)/500 µm = 80 MPa. Für Biolox delta resultieren die Spannungsgradienten 
zu Δσ1max(70°)/500 µm = 50 MPa und Δσ1max(75°)/500 µm = 80 MPa. Vermutlich  
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Bild 4.9: Maximale 1. Hauptspannung σ1max und Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit 
 FKurz in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für Kappe 1 / Knochen 1-1 
 aus Alumina und Biolox delta bei einer Standardlast PS = 3kN 
Wider Erwarten ist im vorliegenden Fall ein größeres effektiv auf Zug beanspruchtes 
Volumen nicht mit einer höheren Bruchwahrscheinlichkeit für Biolox delta verknüpft. 
Ursächlich hierfür sind die deutlich besseren Materialeigenschaften, zum einen die 
höhere Beanspruchbarkeit σ0V und zum anderen der höhere Weibull Modul m, als Maß 
für die Streuung der Festigkeitswerte, anzusehen. Die ermittelten Bruchwahrscheinlich-
keiten liegen für Biolox delta durchgehend drei bis fünf Größenordnungen unter denen 
von Alumina und erreichen auch für den ungünstigsten Fall (αP = 75°) keine kritischen 
Werte.  
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4.3.1.2 Knochen 1-1 
In Tabelle 4.4 sind die Ergebnisse von Knochen 1-1 zusammenfassend dargestellt. Die 
unterschiedlichen Eigenschaften der Keramikwerkstoffe Alumina und Biolox delta 
beeinflussen die Beanspruchung des Knochens kaum. Die maximalen von-Mises-
Vergleichsspannungen σMises,max liegen zwischen 50 MPa und 70 MPa. Es wird also bei 
keinem der Lastfälle die Fließgrenze von σFließ = 108 MPa erreicht bzw. überschritten. 
Die Vergleichsspannungen σMises,max steigen mit jeder Winkelschrittweite um ca. 5 MPa 
an. Der maximale Kontaktdruck pKontakt,max erhöht sich geringfügig mit jedem Winkel-
schritt von pKontakt,max(0°) = 60 MPa bis pKontakt,max(75°) = 75 MPa.  
Tabelle 4.4: FEM Ergebniswerte des Knochens Knochen 1-1 bei Standardlast 
 PS = 3 kN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
° MPa MPa
0 51 41
30 55 62
45 51 55
60 56 66
70 65 71
75 69 75
0 50 60 u-R2,β=90°
30 57 64
45 51 56
60 55 57
70 65 71
75 69 75
R1
 α=39°; β=0°
u-R2
β=5°
αP
S: α=35°
β=0-180°
DPfanne1
Kappe 1
Knochen 1-1
Bone 1
Ort
σvM,max
pKontakt
u-R2
α=75°
β=5°
R2:
 α=75°, β=0°
Alumina
R1: α=39°
β=0°
Knochen
R2
 α=, β=0°
σvM,max
Biolox delta
Ort
pKontakt,max
R1
β=0°
 
u: unterhalb, S: Stirnfläche, R1, R2, α, β siehe Bild 4.4 
Die primäre Kontaktfläche und damit der maximale Druck pKontakt,max verlagern sich von 
der Stirnfläche bei zentrierter Krafteinleitung (αP = 0°) auf den Bereich des Übergangs-
radius R2. An der Stirnfläche wird die tragende Fläche reduziert und somit verstärkt sich 
der Druck pKontakt,max am Übergang R2.  
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4.3.2 Kappe 1 / Knochen 1-2 
Für Kappe 1 / Knochen 1-2 ist nur die Geometrie des Knochens zur Realisierung einer 
Presspassung mit einem Aufmaß von ΔR = 0,05 mm gegenüber ΔR = 0 mm von 
Knochen 1-1 verändert.  
4.3.2.1 Keramikkappe Kappe 1 (Presspassung) 
Tabelle 4.4 stellt zusammenfassend die FEM Ergebniswerte von Kappe 1 auf 
Knochen 1-2 dar. Ähnlich wie bei Kappe 1 / Knochen 1-1 nehmen die Werte der ersten 
maximalen Hauptspannung σ1max und des Spannungsgradienten Δσ1max/500 µm mit 
größer werdendem Belastungswinkel αP zu. Hierbei zeigen beide untersuchten 
Keramikwerkstoffe ein ähnliches Verhalten, das heißt die erste Hauptspannung σ1max 
wie auch der Spannungsgradient Δσ1max/500 µm zeigen keine signifikanten 
Unterschiede in ihren Absolutwerten. Tendenziell liegen die berechneten 
Hauptspannungen für Biolox delta ca. 5 % unter den Werten für Alumina. 
Tabelle 4.5: FEM Ergebniswerte der Keramikkappe Kappe 1 / Knochen 1-2 bei 
 einer Standardlast PS = 3 kN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 195 15 22,2 4,1E-02 2,1E+00
30 248 8 2,2 4,5E-02 2,5E+00
45 256 10 3,9 1,1E-01 6,1E+00
60 269 i, α=60°,β=0° Radial 39 2,8 1,3E-01 7,3E+00
70 314 i, α=70°,β=0° 50 1,4 3,0E-01 1,7E+01
75 371 i-R2,α=75°;β=0° 70 1,1 1,2E+00 5,4E+01
0 240 5 2970 3,5E-05 2,5E-03
30 239 8 3762 4,2E-05 3,0E-03
45 249 12 2366 4,5E-05 3,2E-03
60 264 i, α=60°,β=0° 40 1180 4,8E-05 3,5E-03
70 302 i, α=70°,β=0° 52 329 7,7E-05 6,0E-03
75 359 i-R2,β=0° Tangential 60 99 2,2E-04 1,8E-02
Biolox delta
Biolox delta
a-Ring, PP
β=0°-180° Tangential
Tangential
Radial
DPfanne1
Kappe 1
Knochen 1-2
Bone 1
a-Ring, PP
β=0°-180° Tangential
Richtung
σ1max
Keramikkappe
Ort
σ1max %%° MPa mm³
 
i: Kappe innen, a: Kappe außen; PP: Presspassung, R2, α, β siehe Bild 4.4; Vgeo = 8340 mm³;    
* Die hohen Veff-Werte von Biolox delta sind numerisch nicht plausibel, da mBiolox delta > mAlumina. 
Im Bereich 0° ≤ αP ≤ 60° nimmt die Spannung σ1max proportional mit dem Belastungs-
winkel zu. Überschreitet der Belastungswinkel αP > 60°, wächst die Hauptspannung 
σ1max überproportional an. Diese ungünstige Krafteinleitung spiegelt sich 
dementsprechend in einer stark ansteigenden Bruchwahrscheinlichkeit bis zu 
* 
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FKurz(αP=75) = 1,2 % bei Alumina wider. Dabei liegt die Bruchwahrscheinlichkeit FKurz für 
Alumina in der Regel drei Größenordnungen über den Werten für Biolox delta. Dieses 
Verhalten ist ebenfalls auf die günstigeren Werkstoffeigenschaften von Biolox delta 
zurückzuführen.  
Speziell  die Normierungsspannung σ0V (σ0V,Biolox delta = 1393 MPa, σ0V,Alumina = 580 MPa) 
ist gegenüber Alumina deutlich erhöht. Die maximale Spannung σ1max findet man für 0° 
≤ αP  ≤ 45° am Außenradius im Bereich der Presspassung, Bild 4.10 a). Für 
60° ≤ αP  ≤ 75° verschiebt sich der Bereich der maximalen Hauptspannungen σ1max,i von 
außen nach innen in den jeweiligen Belastungswinkelbereichen, Bild 4.10 b).  
a) 
 
 
 
σ1/MPa
σ1max=237MPa
 
b) 
σ1/MPa
σ1max  = 248MPa
PS
αP=30°
 
Bild 4.10: Erste Hauptspannung σ1 von Kappe 1 (Alumina) a) mit Presspassung und 
 ohne Last und b) mit PS = 3 kN für αP = 30° 
Beim Spannungsgradienten senkrecht zur ersten Hauptspannung Δσ1max sind keine 
entscheidenden Unterschiede zwischen den zwei Werkstoffen feststellbar. In beiden 
Fällen nimmt der Gradient Δσ1max/500 µm mit steigendem Belastungswinkel αP zu. Auch 
die Absolutwerte der Spannungsgradienten Δσ1max/500 µm der untersuchten Materialien 
liegen in derselben Größenordnung und erlauben somit keine eindeutigen Rück-
schlüsse auf den zu favorisierenden Werkstoff. 
Das effektiv auf Zug beanspruchte Volumen Veff ist bei dieser auf Presspassung 
belasteten und damit am Umfang auf Zug beanspruchten Kappe größer als beim 
Spielpassungs-Modell (Kappe 1 / Knochen 1-1). Mit wachsendem Lastwinkel αP wird 
das Veff durch den Einfluss der im Presspassungsbereich eingeleiteten Drucklast 
reduziert. Ähnlich wie bei Kappe 1 / Knochen 1-1 wird für Biolox delta aufgrund der 
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überlegenen Festigkeitseigenschaften die Bruchwahrscheinlichkeit nicht kritisch 
beeinflusst, wie in Bild 4.11 grafisch dargestellt.  
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Bild 4.11: Maximale erste Hauptspannung σ1 und Bruchwahrscheinlichkeit FKurz in 
 Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für Kappe 1 (Knochen 1-2) aus 
 Alumina und Biolox delta bei einer Standardlast PS = 3 kN 
Während die Bruchwahrscheinlichkeit für Alumina bis zu FKurz,Alumina = 1,2 % ansteigt, 
fällt sie bei Biolox delta mit FKurz ≤ 2,2·10-4 % deutlich geringer aus. Und so verhalten 
sich die berechneten Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von Alumina noch kritischer 
mit 2,1 % ≤ FLang ≤ 54,4 % und überschreiten damit deutlich den angestrebten Wert von 
FLang ≤ 0,01 %. Die Biolox delta Kappen hingegen weisen für die berechneten 
Belastungswinkel 0° ≤ αP ≤ 75° kleinere Werte für Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten 
4·10-5 % ≤ FKurz ≤ 2,2·10-4 % auf, aber für den größten und kritischsten Lastwinkel 
αP = 75° wird auch mit Biolox delta eine zu hohe Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von 
FLang = 0,02 % berechnet. 
72  4 ERGEBNISSE 
   
 
a) 
σ1/MPa
σ1max = 314MPa
PS
αP=70°
 
b) 
σ1/MPa
PS
αP=70°
 
Bild 4.12:  Erste Hauptspannung σ1 von Kappe 1 mit Presspassung bei einer 
 Standardlast  PS = 3 kN für αP = 70° a) aus Alumina und b) aus Biolox 
 delta 
4.3.2.2 Knochen 1-2 
In Tabelle 4.6 sind die ausgewählten Ergebnisse der FEM Rechnung für Knochen 1-2 
abgebildet.  
Tabelle 4.6: FEM Ergebniswerte des Knochens Knochen 1-2 bei einer Standardlast 
 PS = 3 kN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
° MPa MPa
0 112 208
30 114 175
45 114 173
60 115 172
70 105 168
75 105 168
0 102 206
30 114 173
45 114 173
60 114 173
70 104 168
75 104 168
PP-Ring
β=0°-180°
Alumina
Ort
σvM,max
PP-Ring
β=0°-180°
PP-Ring
β=0°-90°
Biolox delta
PP-Ring
β=0°-90°
PP-Ring
β=0±30°
PP-Ring
PP-Ring
β=0±30°
PP-Ring
β=0°-180°
αP σvM,max
DPfanne1
Kappe 1
Knochen 1-2
Bone 1
pKontakt Ort pKontakt,max
Knochen
 
PP: Presspassung, S: Stirnfläche, o: oberhalb, u: unterhalb, β siehe Bild 4.4 
Aufgrund der Presspassung (PP, ΔR = 50 µm) überschreitet die maximale von-Mises-
Vergleichsspannung σMises,max des Knochen 1-2 für 0° ≤ αP ≤ 60° die Fließgrenze von 
σFließ = 108 MPa und liegt bei σMises,max ≥ 112 MPa. Dabei ist die resultierende 
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Vergleichsspannung weitestgehend unabhängig von der Belastungsrichtung. Der 
maximale Kontaktdruck pKontakt,max tritt erwartungsgemäß an der Zylinderfläche im 
Bereich der Presspassung auf. Bei den Lastwinkeln αP ≥ 70° wird durch den Einfluss 
der Hüftlast im Bereich der Presspassung sowohl die maximale von-Mises-
Vergleichsspannung σMises,max als auch der maximale Kontaktdruck pKontakt geringfügig 
reduziert. Für αP ≥ 70° fällt die von-Mises-Vergleichsspannung unter die Fließgrenze 
σFließ auf σMises,max ≈ ~ 105 MPa. 
4.3.3 Zusammenfassung der Ergebnisse der Kappe 1 Berechnungen 
Die maximale Spannung σ1max der Kappe 1 steigt für beide Modelle mit zunehmenden 
Lastwinkel αP an: Bei der Spielpassung (Kraftfluss über Stirnfläche) verdoppelt sich die 
Spannung von σ1max(αP=0°) = 150 MPa auf σ1max(αP=75°) = 300 MPa. Verantwortlich 
dafür sind die Übergangsradien im Kappeninneren, die insbesondere ab αP = 60° auf 
Biegung und somit auf Zug beansprucht werden.  
Aufgrund der Presspassung ist die Beanspruchung von Kappe 1 / Knochen 1-2 höher. 
Die σ1max-Werte liegen dementsprechend bis zu 80 MPa über denen der Spielpassung. 
Die Presspassung sorgt darüber hinaus für deutlich höhere und teilweise kritische 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten. 
Die Variation der Werkstoffeigenschaften zeigt geringfügige Auswirkungen auf die σ1max 
-Werte, weil E-Modul und Querkontraktionszahl von Alumina und Biolox delta ähnlich 
sind (EAlumina = 380 GPa, Edelta = 380 GPa, νAlumina = 0,23, νdelta = 0,22). Die Bruchwahr-
scheinlichkeit FKurz der Prothesenkappen aus Alumina und Biolox delta zeigen dem-
gegenüber signifikante Unterschiede aufgrund der deutlich normierten 
Biegebruchspannung σ0V und des höheren Weilbull Moduls m von Biolox delta 
(σ0V,delta = 1393 MPa; σ0V,Alumina = 580 MPa und mdelta = 13, mAlumina = 10). So erreichen 
die Biolox delta Kappen um Faktor 103 geringere Bruchwahrscheinlichkeiten. Für die 
Spielpassung bleibt FKurz(B. delta) ≤ 1,2·10-5 % und bei der Presspassung wird 
FKurz(B. delta) = 2,2·10-4 % nicht überschritten. Die Alumina Kappen erreichen hingegen 
bei der Presspassung inakzeptable Werte von FKurz = 1,2 %. 
Dabei ist in beiden Fällen die höhere Bruchwahrscheinlichkeit nicht mit einem größeren 
effektiv auf Zug beanspruchten Volumen von Alumina verbunden. Trotz der niedrigen 
Bruchwahrscheinlichkeiten und einem gegenüber Alumina größeren Weibull Modul 
weist Biolox delta um 10 bis 10² fachen größere effektiv auf Zug beanspruchte 
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Volumina auf. Da dieser Zusammenhang numerisch nicht plausibel ist, muss die 
Ursache hierfür in Unstimmigkeiten auf die Berechnung der Bruchwahrscheinlichkeit 
FKurz zurückzuführen sei, die jedoch im Rahmen der Untersuchungen nicht eindeutig 
geklärt werden konnten.  
Den Knochen betreffend kann folgendes zusammengefasst werden: 
Bei der Spielpassung wird die Fließgrenze σFließ für keinen Lastwinkel αP überschritten. 
Die Berechnungen der Presspassung hingegen zeigen, dass die von-Mises-
Vergleichsspannungen bei 0° ≤ αP ≤ 60° etwas über der Fließgrenze σFließ liegen. Die 
unterschiedlichen Keramikqualitäten haben auf die Beanspruchung des Knochens 
keinen nachweisbaren Einfluss.  
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4.4 Kappe 2 
In dem vorliegenden Modell Kappe 2 wird ein Absatz eingebracht, mit Hilfe dessen der 
Spannungsverlauf in Kappe und Knochen optimiert werden soll. Der durchlaufende 
Absatz ermöglicht die Aufnahme vertikaler Kraftkomponenten für die größeren 
Lastwinkel und darüber hinaus können am Umfang größere Momente kompensiert 
werden. 
Kontaktfläche
Kontaktfläche
Kappe 2
Biolox delta
Rigid Surface
Knochen 2-2
Knochen 2-1
Knochen 2-3
Kontaktfläche
Bone1
Bone1
Bone2
Bone 1
Rigid Surface
2
1 3
2
1
3
2
1
3
2
1
3
DPfanne1 = 52 mmΔR = 3 mm
DPfanne 2 = 46,2 mmΔR = 0,1 mm
 
Bild 4.13: Geometriekombinationen von Kappe 2 mit unterschiedlichen Knochen-
 modellen Knochen 2-1, Knochen 2-2 und Knochen 2-3 
In diesem Unterkapitel 4.4 werden die Ergebnisse von Kappe 2 / Knochen 2-1, 
Knochen 2-2 und Knochen 2-3 vorgestellt. Die Geometrie des Knochens ist so gestaltet, 
dass im ersten Fall von Knochen 2-1 der Kontakt auf die Stirnfläche beschränkt wird. Im 
zweiten Fall liegt die Kappe 2 primär auf der Absatzfläche von Knochen 2-2 auf und im 
dritten Fall (Knochen 2-3) ist der Kegel als primäre Kontaktfläche gewählt. Bild 4.13 
zeigt die Geometrie von Kappe 2 und den drei Knochen 2- Modellen mit ihren jeweiligen 
primären Kontaktflächen.  
Da die Berechnungen mit Kappe 1 unzulässige Bruchwahrscheinlichkeitswerte für die 
Prothese aus Alumina ergaben, werden der Prothese Kappe 2 ausschließlich die 
Eigenschaften von Biolox delta zugeordnet. Die Knocheneigenschaften werden bei 
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Knochen 2-2 (Kapitel 4.4.2) entsprechend den Eigenschaften der beiden Knochenarten 
variiert (Tabelle 3.2). Für Bone 1 (E = 20 GPa, ν = 0,3, σFließ = 108 MPa, 
EFließ = 1000 MPa nach /BAY04/) und für Bone 2 (E = 950 MPa, ν = 0,3, σFließ = 85 MPa, 
EFließ = 475 MPa) werden die fünf Belastungsfälle über die Variation des 
Belastungswinkels αP berechnet. Darüber hinaus wird die Last nicht nur über Pfanne 1 
mit einem ΔR = 3 mm sondern auch über Pfanne 2 mit ΔR = 0,1 mm aufgebracht. Zum 
besseren Verständnis sei auf das Bild 4.13 verwiesen, das die Modellvariationen 
darstellt.  
a) P
2
1 3
RPfanneR
Ka
pp
e
ΔR = RPfanne - RKappe
 
b) P
2
1 3
 
Bild 4. 14: Aufbau der Berechnungsmodelle Kappe 2 - Modelle bei αP = 0°, 
 Lasteinleitung über a) DPfanne 1 und b) DPfanne 2 
4.4.1 DPfanne 1 /Kappe 2 / Knochen 2-1: Variation des Belastungswinkels 
4.4.1.1 Keramikkappe Kappe 2 (Knochen 2-1) 
Die Ergebnisse der Keramikprothese von Modell Kappe 2 / Knochen 2-1 sind in Tabelle 
4.7 zusammengefasst. Ähnlich wie bei den oben beschriebenen Fällen steigt die 
maximale erste Hauptspannung σ1max mit größer werdendem Belastungswinkel αP von 
σ1max = 107 MPa bei αP = 0° auf σ1max = 320 MPa bei αP = 75° an. Die maximalen 
Spannungen σ1max,i sind meistens in den Übergangsradien des jeweiligen Belastungs-
winkels αP zu finden, z.B. für αP = 30° bei R1 und für αP = 70°/75° bei R4 (Bild 4.15).  
Der Spannungsgradient Δσ1max erhöht sich mit der Zunahme des Belastungswinkels αP 
von Δσ1max = 10 MPa/500 µm auf Δσ1max = 103 MPa/500 µm, wobei sich der Gradient 
Δσ1max von αP = 60° nach αP = 70° von 50 MPa/500 µm auf 100 MPa/500 µm nahezu 
verdoppelt. 
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a) 
σ1max  = 127MPa
PS
αP=30°σ1/MPa
+1.267e+02   
+1.000e+02  
+9.000e+01  
+7.000e+01  
+5.000e+01  
+2.500e+01 
+0.000e+00 
- 1.250e+02 
- 2.500e+02 
- 5.000e+02 
- 5.775e+02 
 
b) 
 
σ1max  = 289MPa
PS
αP=70°σ1/MPa
Bild 4.15: Erste Hauptspannung σ1 von DPfanne1 / Kappe 2 / Knochen 2-1 bei einer 
 Standardlast PS = 3 kN für a) αP = 30° und b) αP = 70°, Biolox delta 
Das effektiv auf Zug beanspruchte Volumen Veff sinkt mit größer werdendem Winkel αP 
von Veff = 534 mm³ auf Veff = 109 mm³. Dennoch nimmt die Kurzzeitbruchwahrschein-
lichkeit FKurz mit steigendem Lastwinkel αP zu, d. h. bei αP = 0° wird FKurz = 1,7·10-12 % 
und bei αP = 75° eine FKurz = 5,4·10-7 % erreicht. Diese gegenläufige Entwicklung erklärt 
sich mit den kleinen Übergangsradien an den Absätzen, die örtlich begrenzte 
Spannungsspitzen verursachen. So fokussieren sich die maximalen Spannungen σ1max 
für αP = 70° und αP = 75° auf den kleinen Radius R4 im rechten Winkel des Absatzes. 
Auf diese Weise ist es möglich, dass die Bruchwahrscheinlichkeit trotz kleinem effektiv 
auf Zug beanspruchtem Volumen größer wird.  
Tabelle 4.7: FEM Ergebniswerte der Kappe (Biolox delta) DPfanne 1/Kappe 2/-
Knochen 2-1 bei einer Standardlast PS = 3 kN in Abhängigkeit vom 
Belastungswinkel αP 
 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa      
500µm
0 107 i-R5, α=119°, β=5° Tangential 10 5,3 1,7E-12 9,0E-11
30 136 i-R1, α=40°, β=0° 25 4,4 3,2E-11 1,8E-09
45 192 i, α=45°, β=0° 35 2,8 1,8E-09 1,2E-07
60 220 i-R2, α=60°, β=0° 50 2,0 7,6E-09 5,3E-07
70 289 93 0,2 3,0E-08 2,3E-06
75 320 103 1,1 5,4E-07 4,3E-05
%° MPa mm³ %
Ort
σ1max
Richtung
σ1max
i-R4, α=70°, β=0°
Radial
Modell
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-1
Bone 1
Keramikkappe
 
i: Kappe innen, α, β, R1, R2, R4, R5 siehe Bild 4.5; Vgeo = 8386 mm³ 
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Bild 4.16: Maximale erste Hauptspannung σ1 und Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit 
 F in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für DPfanne 1 Kappe 2 /-
 Knochen 2-1 aus Biolox delta bei einer Standardlast PS = 3 kN 
4.4.1.2 Knochen 2-1 
Die aus der FE Berechnung für Knochen 2-1 ermittelten Kennwerte und Bereiche sind 
in Tabelle 4.8 aufgeführt.   
Tabelle 4.8: FEM Ergebniswerte von DPfanne 1 / Knochen 2-1 bei einer Standardlast 
PS = 3 kN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
° MPa MPa pKontakt,max
0 31 44
30 48 64
45 43 61
60 34 33
70 49 47
75 58 56
R3
α=78°, β=0°
Ort
σMises,max
αP OrtpKontaktσMises,max
Knochen
R1
α=40°, β=0°
R1
α=40°, β=0°
R3
α=80°, β=0°
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-1
Bone 1
Modell
 
R1, R3, α, β siehe Bild 4.5 
Die maximale von-Mises-Vergleichsspannung σMises,max des Knochens liegt für die 
berechneten Belastungsfälle bei σMises,max ≤ 58 MPa. Die Fließgrenze σFließ wird also 
deutlich unterschritten. Die maximalen Spannungen σMises,max treten in den Übergangs-
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radien auf. Für die Lastwinkel 60° ≤ αP ≤ 75° erreicht die von-Mises-Vergleichsspannung 
σMises im Bereich von R3 das Maximum, während für 0° ≤ αP ≤ 45°° die maximale 
Spannung σMises,max bei R1 auftritt. Die Bereiche der maximalen von-Mises-Vergleichs-
spannung σMises,max und des maximalen Kontaktdruckes pKontakt,max stimmen überein.  
4.4.2 Kappe 2 / Knochen 2-2: Variation des Belastungswinkels, der 
 Knocheneigenschaften und des Pfannendurchmessers 
4.4.2.1 Keramikkappe Kappe 2 (Knochen 2-2) 
In Tabelle 4.9 sind die Ergebnisse von Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 1 für die 
Lasteinleitung über Pfanne 1 (ΔR = 3 mm) zusammengefasst. Auch hier wird bei einer 
konstanten Standardlast PS = 3 kN der Belastungswinkel αP variiert.  
Tabelle 4.9: FEM Ergebniswerte der Keramikkappe DPfanne1 - Kappe 2 / Knochen 2-2 
 bei einer Standardlast PS = 3 kN in Abhängigkeit vom Belastungswinkel 
 αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 84 α, α=0°, β=0° Tangential 34 9,6 1,3E-13 6,3E-12
30 132 i-R1, α=40°, β=0° 23 8,7 4,3E-11 2,5E-09
45 178 i, α=45°, β=0° 38 2,9 7,1E-10 4,5E-08
60 190 i-R2, α=60°, β=0° 45 2,4 1,4E-09 8,9E-08
70 275 140 0,4 2,5E-08 1,9E-06
75 294 120 1,5 2,5E-07 1,9E-05
% %
Ort
σ1max
Richtung
σ1max
i-R4, α=80°, β=0°
Keramikkappe
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 1
mm³
Modell
° MPa
Radial
 
i: Kappe innen, a: Kappe außen; R1, R2, R4, α, β siehe Bild 4.5; Vgeo = 8386 mm³ 
Einfluss Belastungswinkel Kappe 2 / Knochen 2-2 
Ähnlich wie bei den Modellen zuvor, ist ein Anstieg der ersten Hauptspannung σ1,max mit 
zunehmendem Belastungswinkel αP zu erkennen. Die Hauptspannung erhöht sich von 
σ1,max = 84 MPa bei αP = 0° auf σ1,max = 294 MPa bei αP = 75°. Der Ort der maximalen 
Spannung σ1,max liegt in fast allen Fällen (bis auf αP = 45°) in den zum Lastbereich 
nächstliegendem Übergangsradius. Auffallend ist, dass die erste Hauptspannung σ1,max 
zwischen αP = 60° und αP = 70° besonders steil von σ1,max = 190 MPa auf 
σ1,max = 275 MPa ansteigt. Die Verschiebung der Belastung von αP = 60° auf αP = 70° 
bewirkt beim Spannungsgradienten Δσ1max gleichermaßen eine drastische Erhöhung 
von Δσ1max = 45 MPa/500 µm auf Δσ1max = 140 MPa/500 µm. Mit den wachsenden 
Spannungen σ1max und Spannungsgradienten Δσ1max erhöht sich die Kurzzeit-
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Bruchwahrscheinlichkeit um fast 106 % von FKurz = 1,3·10-13 % bei αP = 0° auf 
FKurz = 2.5·10-7 % bei αP = 75°.  
Der Vergleich mit Kappe 2 / Knochen 2-1 zeigt, dass durch die Verschiebung der 
Kontaktfläche von der Stirn- auf die Absatzfläche die maximale Kurzzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeit, die in beiden Fällen bei αP = 75° vorliegt, von FKurz = 5,4·10-7 % auf 
FKurz = 2,5·10-7 % verringert wird. Auch bei dieser Modellvariante wird das effektiv auf 
Zug beanspruchte Volumen Veff mit größeren Lastwinkeln bis auf Veff = 1,5 mm³ bei 
αP = 75° reduziert. Bei αP = 0° wird das größte effektiv auf Zug beanspruchte Volumen 
Veff = 9,6 mm³ berechnet, was aber aufgrund der geringen Spannung von 
σ1max = 84 MPa als unkritisch zu bewerten ist.  
Einfluss Pfannendurchmesser Kappe 2 / Knochen 2-2 
Bei den bisher vorgestellten Ergebnissen wird die Last, wie in Kapitel 3.4 beschrieben, 
über eine starre Halbschale (Rigid Surface) mit einem Durchmesser DPfanne 1 = 52 mm 
(ΔR = 3 mm) eingeleitet. Diese Annahme ist für den Anwendungsfall als wenig 
realistisch zu betrachten. Aufgrund der reduzierten Kontaktfläche kann die DPfanne 2 - 
Lasteinleitung als worst-case Studie angesehen werden, da aus der ungünstigen 
Krafteinleitung maximale Beanspruchungen in der Kappe resultieren.  
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Bild 4.17: a) Verlauf des Kontaktdruckes pKontakt für DPfanne 2 (ΔR = 0,1 mm) und 
 DPfanne 1 (ΔR = 3 mm) bei unterschiedlichen Lasten, αP = 0° und b) 
 Darstellung der Kontaktstrecke an einer Modellskizee 
In diesem Unterkapitel wird der Vergleich mit der Geometrie von Pfanne 2 angestellt, 
der in Anlehnung an aktuelle Prothesen abgeleitet wurde. Bild 4.17 skizziert die 
verschiedenen Druckprofile, die sich durch die Veränderung des Pfannendurchmessers 
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ausbilden. Die Grafik verdeutlicht somit anschaulich den Einfluss des Pfannen-
durchmessers auf die resultierenden Flächenpressungen.  
Die im Folgenden vorgestellten Ergebnisse der Keramikprothese DPfanne 2 / Kappe 2 / -
Knochen 2-2 - Bone 1 und - Bone 2 werden mit denen von Pfanne 1 verglichen. In 
Tabelle 4.10 sind die Ergebnis-Werte von DPfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 1 
dargestellt.  
Tabelle 4.10: FEM Ergebniswerte der Kappe DPfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2- 2 bei 
 einer Standardlast PS = 3 kN und in Abhängigkeit vom 
 Belastungswinkel αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 62 i, α=0°, β=0° Tangential 5 40,9 1,1E-14 4,7E-13
30 88 i-R1, α=40°, β=0° Radial 21 3,5 8,9E-14 4,3E-12
45 100 i-R3,α=78°,β=0° 17 4,3 5,8E-13 2,9E-11
60 161 3 8,5 5,6E-10 3,4E-08
70 168 7 4,3 4,9E-10 3,0E-08
75 174 10 3,3 6,0E-10 3,8E-08
Keramikkappe
Modell
° MPa
Ort
σ1max
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 1
%mm³
i-R5, α=119°, β=0°
Tangential
%
Richtung
σ1max
 
i: Kappe innen; R1, R3, R5, α, β siehe Bild 4.5; Vgeo = 8386 mm³ 
Auch bei den DPfanne 2 - Modellen steigt die Spannung σ1max mit dem Winkel αP an, bleibt 
aber deutlich unter den Werten der DPfanne 1 -Modelle. Die maximale Hauptspannung 
erhöht sich von σ1max(αP=0°) = 62 MPa auf σ1max(αP=75°) = 174 MPa und ist damit 
120 MPa kleiner als die Hauptspannung bei DPfanne 1 von σ1max(αP=75°) = 294 MPa. Wie 
bei DPfanne 1 ist ein extremer Anstieg der Spannungsmaxima σ1max von αP = 60° nach αP 
= 70° zu erkennen (σ1max,60° = 100 MPa; σ1max,70° = 174 MPa). Bild 4.18 a) und b) 
verdeutlichen die unterschiedlichen Spannungsverteilungen von Kappe 2 / Knochen 2-2 
für DPfanne 1 und DPfanne 2. Zu finden sind die maximalen Hauptspannungen σ1max,i in den 
Last nahen Übergangswinkeln.  
Der Spannungsgradient von DPfanne 2 bleibt mit Δσ1max ≤ 21 MPa/500 µm deutlich unter 
dem von DPfanne 1 mit Δσ1max ≤ 140 MPa/500 µm. Die geringeren maximalen Haupt-
spannungen σ1max,i und Spannungsgradienten Δσ1max,i bewirken eine Reduzierung der 
Bruchwahrscheinlichkeit um den Faktor > 102 auf  FKurz ≤ 6·10-10 %. Zur Verdeutlichung 
dieser Effekte sind in Bild 4.19 die Extrema der ersten Hauptspannung σ1max und die 
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Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz in Abhängigkeit des Belastungswinkels αP für 
DPfanne 1 und DPfanne 2 bei Bone 1 gegenübergestellt. 
a) 
σ1max  = 289MPa
PS
αP=70°σ1/MPa
 
b) 
σ1max  = 168MPa
PS
αP=70°
σ1  = 150MPa
σ1/MPa
Bild 4.18: Erste Hauptspannung σ1 von Kappe 2 / Knochen 2-2 bei einer Standard-
 last PS(αP=70°) = 3kN für Lasteinleitung über a) DPfanne 1 und b) DPfanne 2 
Das maximale effektiv auf Zug beanspruchte Volumen Veff wird auch für die Lastein-
leitung über DPfanne 2 bei αP = 0° mit Veff = 40,9 mm³ berechnet. Die effektiv auf Zug 
beanspruchten Volumina für 30° ≤ αP ≤ 75° sind mit 3,3 mm³ ≤ Veff ≤ 8,5 mm³ deutlich 
geringer als bei der zentralen Lasteinleitung. Dabei liegen die effektiv auf Zug 
beanspruchten Volumina Veff für αP ≠ 0° auf ähnlichem Niveau. 
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Bild 4.19: Maximale erste Hauptspannung σ1max und Kurzzeit-Bruchwahrscheinlich-
 keit FKurz in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für Kappe 2 / 
 Knochen 2-2 - Bone 1 aus Biolox delta bei einer Standardlast PS = 3 kN 
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Einfluss der Knocheneigenschaften Kappe 2 / Knochen 2-2 
Zur Untersuchung des Einflusses von trabecularem Knochen im Vergleich zu kortikalem 
Knochen werden im Folgenden die Knocheneigenschaften gegenüber allen bisherigen 
Modellen (Bone 1) entsprechend Tabelle 3.2 zu Bone 2 verändert. Im Rahmen dieser 
Berechnungen (Bone 2) wird für den Knochen ein E-Modul von EBone 2 = 950 MPa und 
eine Querkontraktionszahl ν = 0,3 verwendet.  
Die Werte dieser Berechnungen für DPfanne 1 und DPfanne 2 sind in Tabelle 4.11 enthalten. 
In Bild 4.20 bis Bild 4.22 sind darüber hinaus die maximalen Hauptspannungen σ1max 
und Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz in Abhängigkeit des Belastungswinkels αP 
für Bone 1 bzw. für Bone 2 und in Abhängigkeit des Pfannendurchmessers grafisch 
gegenüber gestellt.  
Tabelle 4.11: FEM Ergebniswerte der Keramikkappe Pfanne 1- und Pfanne 2-
 Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 2 bei Standardlast PS = 3 kN in 
 Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP  
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 90 i, α=0°, β=0° Tangential 20 3,2 1,1E-13 5,4E-12
30 106 i-R1, α=40°, β=0° 20 3,6 1,0E-12 5,3E-11
45 161 i, α=45°, β=0° 45 4,1 2,7E-10 1,7E-08
60 205 i-R2,α=55°,β=0° 55 2,4 3,7E-09 2,5E-07
70 239 i-R3,α=78°,β=0° 39 3,6 4,1E-08 2,9E-06
75 289 i-R4,α=80°,β=0° Radial 10 2,0 2,7E-07 2,0E-05
0 57 i, α=0°, β=0° Tangential 7 -* 0,0E+00 -*
30 65 10 22,1 1,5E-14 4,8E-13
45 78 12 8,3 4,4E-14 2,1E-12
60 196 i-R4, α=80°, β=0° 23 6,6 5,6E-13 3,7E-07
70 148 4 3,3 7,3E-11 4,3E-09
75 192 6 2,4 1,6E-09 1,0E-07
%°
Keramikkappe
Modell
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 2
Radial
i, α=30°, β=0°
MPa
i-R5, α=119°, β=0° Tangential
Tangential
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 2
%
Ort
σ1max
Richtung
σ1max
Radial
mm³
 
i: Kappe innen; R1, R2, R4, R5, α, β siehe Bild 4.5; *: für FKurz = 0 keine Werte berechenbar; 
Vgeo = 8386 mm³ 
Vergleicht man die Werte aus Tabelle 4.11 mit denen aus Tabelle 4.9 und Tabelle 4.10 
so ist zu erkennen, dass die Veränderung der Knocheneigenschaften bei der Lastein-
leitung durch DPfanne 1 (Bild 4.20) einen relativ geringen Einfluss auf die resultierenden 
Spannungen in Kappe 2 hat. Die maximalen Hauptspannungen σ1max,i differieren nur bis 
zu 36 MPa, dabei sind die Spannungen des Bone 2 - Modells tendenziell größer. 
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Ebenso bewegen sich die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten in ähnlichen Größen-
ordnungen und erreichen maximal FKurz = 2,7·10-7 %. Unterschiede entstehen 
insbesondere bei den Spannungsgradienten und beim effektiv auf Zug beanspruchten 
Volumen. Dabei wird zunächst zwischen den zwei Krafteinleitungen DPfanne 1 und 
DPfanne 2 unterschieden. Ab dem Lastwinkel αP ≥ 70° erreicht der Spannungsgradient für 
Bone 1 Δσmax/500 µm ≥ 120 MPa und ist damit um 100 MPa größer als die Werten von 
DPfanne 1 / Bone 2. Die Spannungsgradienten Δσmax bei DPfanne 2 / Bone 2 sind mit 
Δσmax ≤ 23 MPa/500 µm ähnlich niedrig wie die von DPfanne 2 / Bone 1. Das effektiv auf 
Zug beanspruchte Volumen Veff wird sowohl bei DPfanne 1 als auch bei DPfanne 2 durch den 
weicheren Knochen Bone 2 im Schnitt kleiner und konstanter über die Lastwinkel-
bereiche. Beide Effekte werden bei DPfanne 2 besonders deutlich. Während bei 
DPfanne 2 / Bone 1 sich das Veff im Bereich 3,3 mm³ ≤ Veff ≤ 40,9 mm³ bewegt, liegen die 
effektiven Volumina von DPfanne 2 / Bone 2 zwischen 2,4 mm³ und 22,1 mm³. 
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Bild 4.20: Maximale erste Hauptspannung σ1max und Kurzzeit-Bruchwahrschein-
 lichkeit FKurz in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für Kappe aus 
 Biolox delta DPfanne 1 / Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 1 bei einer 
 Standardlast PS = 3 kN (ΔR = 0,1 mm) 
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Bild 4.21: Maximale erste Hauptspannung σ1max und Kurzzeit-Bruchwahrschein
 lichkeit FKurz in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für Kappe aus 
 Biolox delta  DPfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 2 bei einer 
 Standardlast PS = 3kN (ΔR = 0,1 mm) 
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Bild 4.22: Maximale erste Hauptspannung σ1max und Kurzzeit-Bruchwahrschein
 lichkeit FKurz in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP für eine Kappe aus 
 Biolox delta DPfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2-2 bei einer Standardlast 
 PS = 3 kN (ΔR = 0,1 mm) 
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4.4.2.2 Knochen 2-2 
Einfluss Pfannengeometrie Pfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2-2 
Die FEM Ergebnisse von Knochen 2-2 mit der Lasteinleitung über DPfanne 1 und den 
zwei Knocheneigenschaften Bone 1 und Bone 2 sind in Tabelle 4.12 dargestellt. Die 
Ergebnisse der Lasteinleitung DPfanne 2 sind in Tabelle 4.13 aufgelistet. 
Tabelle 4.12: FEM Ergebniswerte von Knochen 2-2 bei einer Standardlast PS = 3 kN 
(Lasteinleitung Pfanne 1) und Variation der Knocheneigenschaften 
Bone 1 / Bone 2 in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
° MPa MPa pKontakt,max
0 50 R3, β=0°-180° 44 A: β=0-180°
30 35 41
45 36 39
60 32 38
70 37 55
75 47 65
0 15 A:β=0-180° 24 A:β=0-180°
30 20 28
45 24 35
60 23 50
70 20 59
75 19 R5:α=119°, β=0° 63
pKontakt
R3, α=80°, β=0° R4α=80°,β=0°
OrtOrt
σMises,maxModell
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 1
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 2
R5:α=119°
β=0°
A: α=-80°, β=180±5°
Knochen
αP σMises,max
A:α=-80°
β=180°
A: α=-80°, β=180±5°
 
A: Absatzfläche, R3, R4, R5, α, β siehe Bild 4.5 
Die maximalen von-Mises-Vergleichsspannungen σMises,max erreichen Werte zwischen 
20 MPa und 50 MPa. Am höchsten sind die Spannungen σMises,max im Knochen bei 
Bone 1 mit der DPfanne 1 ( = 52 mm) - Belastung. Die geringsten σMises Werte werden 
beim Knocheneigenschaftsprofil Bone 2 über DPfanne 2 – Last erreicht. Innerhalb der 
einzelnen Modelle ist keine eindeutige Veränderung der Spannungswerte σMises,max mit 
dem Lastwinkel αP zu erkennen. Für die Lasteinleitung in der Symmetrieebene (αP = 0°) 
verteilen sich die maximalen Spannungen auf den Absatz β = 0 - 180°. Die maximalen 
von-Mises-Vergleichsspannungen σMises,max bei Bone 2 sind von 30 ≤ αP ≤ 75° auf der 
lastfernen Absatzseite, d.h. bei β  = 180°, zu finden.  
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Bei Bone 1 verschieben sich die Spannungsmaxima zwischen αP = 60 - 75° in den 
Bereich der Lasteinleitung (β = 0°).  
Tabelle 4.13: FEM Ergebniswerte von Knochen 2-2 bei einer Standardlast PS = 3 kN 
(Lasteinleitung Pfanne 2) und Variation der Knocheneigenschaften 
Bone 1 / Bone 2 in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
° MPa MPa pKontakt,max
0 30 A:α=80°,β=0-180° 42 A: α=80°, β=0-180°
30 34 40 A:α=-80°, β=180°
45 34 43 A:α=80°, β=0°
60 36 34 R5:α=119°, β=0°
70 46 58
75 47 47
0 15 A:β=0-180° 23 A:β=0-180°
30 20 29
45 21 31
60 23 34
70 25 46
75 23 53
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 2
Modell
A:α=-80°, 
β=175±5°
A: α=-80°, β=180±5°
R3:α=78°,β=0°
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-2
Bone 1
A: α=-80°, β=180±5°
Ort
σMises,max
Knochen
R5:α=119°
β=0°
R4:α=80°, β=0°
αP σMises,max pKontakt Ort
 
A: Absatzfläche, R3, R4, R5, α, β siehe Bild 4.5 
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4.4.3 Kappe 2 / Knochen 2-3: Variation des Belastungswinkels 
Der Knochen 2-3 ist so modelliert, dass die Kappe 2 auf der Kegelfläche aufliegt, wie in 
der Übersicht von Bild 4.13 dargestellt. Tabelle 4.14 zeigt die Ergebnisse der 
Keramikkappe in dieser Kombination. Hierbei werden nur drei repräsentative Lastwinkel 
αP in der Berechnung mit der Standardlast PS = 3 kN variiert.  
4.4.3.1 Keramikkappe Kappe 2 (Knochen 2-3) 
Auch bei Kappe 2 / Knochen 2-3 wächst die maximale erste Hauptspannung σ1max mit 
größer werdendem Belastungswinkel αP für DPfanne 1 ebenso wie für DPfanne 2 an. Ähnlich 
wie bei den oben vorgestellten Ergebnissen sind die Spannungen beim DPfanne 1 - Modell 
größer als beim DPfanne 2 - Modell: Für DPfanne 1 steigt die Spannung von 
σ1max(αP=0°) = 92 MPa auf σ1max(αP=75°) = 314 MPa. Für DPfanne 2 hingegen erhöht sich 
die Spannung nur von σ1max(αP=0°) = 79 MPa auf σ1max(αP=70°) = 230 MPa. Die 
maximalen Spannungen σ1max sind für 0° ≤ αP ≤ 45° im Protheseninneren des Lastein-
leitungsgebietes platziert, für αP = 70° wird σ1max bei R4 erkennbar (Bild 4.23).  
Tabelle 4.14: FEM Ergebniswerte der Keramikkappe Pfanne 1- und Pfanne 2-
 Kappe 2 / Knochen 2-3-Bone 1 bei einer Standardlast PS = 3 kN in 
 Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 92 i, α=0°, β=0° 15 32,2 1,5E-12 7,2E-11
45 191 i, α=45°, β=0° 41 1,5 9,1E-10 5,9E-08
70 314 i-R4, α=80°, β=0° Radial 170 0,3 1,1E-07 8,4E-06
0 79 i, α=0°, β=0° 5 37,0 2,4E-13 1,1E-11
45 88 i, α=45°, β=0° 25 1,7 4,4E-14 2,2E-12
70 230 i-R4, α=80°, β=0° Radial 7 1,0 6,6E-09 4,6E-07
Keramikkappe
%
Ort
σ1max
Richtung
σ1maxModell %° MPa mm³
TangentialPfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-3
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-3
Tangential
 
i: innen, R4, α, β siehe Bild 4.5; Vgeo = 8386 mm³ 
Der Spannungsgradient nimmt mit größer werdendem Belastungswinkel αP von 
Δσ1max(DPfanne 1) = 15 MPa/500 µm auf 170 MPa/500 µm extrem zu. Für DPfanne 2 ist der 
Gradient mit 5 MPa/500 µm ≤ Δσ1max(DPfanne 1) ≤ 25 MPa/500 µm deutlich kleiner. 
Entsprechend den oben vorgestellten Ergebnissen erhöht sich auch die Kurzzeit-
bruchwahrscheinlichkeit mit größer werdender maximaler Hauptspannung, weil die 
kleinen Radien im Absatz lokal begrenzte Zugspannungsmaxima verursachen (Bild 
4.23 a) und b)). Dabei bleiben die Werte für die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit 
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niedrig: Für DPfanne 1 wird maximal FKurz(αP=70°) = 1,1·10-7 % erreicht und bei DPfanne 2 
bleibt FKurz ≤ 6,6·10-9 %. Diese Werte sind ähnlich niedrig wie die Kurzzeit-
Bruchwahrscheinlichkeit FKurz des Knochen 5-2 - Prothesenverbundes.  
a) 
PS
αP = 45°σ1/MPa
σ1max  = 88MPa
b) 
σ1/MPa
σ1,=191MPa
PS
αP=45°
Bild 4.23: Erste Hauptspannung σ1 von a) DPfanne 1- und b) DPfanne 2 - Kappe 2- 
 Knochen 2-3 bei Standardlast PS = 3 kN für αP = 45° 
4.4.3.2 Knochen 2-3 
Die mit FE Methode berechneten Kennwerte von Knochen 2-3 sind in Tabelle 4.15 ab-
gebildet. Die maximalen von-Mises-Vergleichsspannungen des Knochens liegen im 
Bereich von 49 MPa ≤ σMises,max ≤ 67 MPa. In keinem Lastfall wird also die kritische 
Grenze von 108MPa überschritten. Diese maximalen Spannungen σMises,max liegen auf 
der Kegeloberfläche, die als primäre Kontaktfläche fungiert. Die Bereiche der 
maximalen von-Mises-Vergleichsspannung σMises,max und des maximalen Kontakt-
druckes pKontakt,max stimmen überein.  
Tabelle 4.15: FEM Ergebniswerte von Knochen 2-3-Bone 1 bei einer Standardlast 
PS = 3 kN (DPfanne1 und DPfanne2) in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP  
° MPa MPa pKontakt,max
0 67 K:β=0-180° 25 K:β=0-180°
45 66 K:β=0-45° 31 K:β=0-5°
70 52 K:β=0-10° 72 R4:α=80°β=0°
0 49 K:β=0-180° 25 K:β=0-180°
45 57 K:β=0-45° 21 K:β=0-5°
70 51 K:β=0-10° 72 R4:α=80°β=0°
Pfanne 2
Kappe 2
Knochen 2-3
αP
Pfanne 1
Kappe 2
Knochen 2-3
Modell OrtσMises,max
σMises,max pKontakt Ort
 
K: Kegelfläche; R4, α, β siehe Bild 4.5 
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4.4.4 Zusammenfassung der Ergebnisse der Kappe 2 - Berechnungen 
Einfluss des Lastwinkels αP (DPfanne 1) 
Die maximale Spannung σ1max der Kappe 2 steigt von σ1max(αP=0°) ≈  107 MPa auf 
σ1max(αP=75°) ≈  300 MPa an. Verantwortlich dafür sind die Übergangsradien im 
Kappeninneren, die insbesondere ab αP ≥ 60° auf Biegung und damit auf Zug 
beansprucht werden. Dementsprechend vergrößert sich auch der Spannungsgradient 
Δσ1max/500 µm signifikant ab αP ≥ 60°. Dadurch ist eine deutliche Erhöhung der 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von FKurz(αP=0°) ≤  1,7·10-12 % auf maximal 
FKurz(αP=0°) ≤ 5,4·10-7 % zu beobachten.  
Die maximale von-Mises-Vergleichsspannung σMises,max im Knochen bleibt für alle 
Kontakt- und Lastbedingungen unter der kritischen Fließgrenze σFließ. Dabei findet eine 
geringfügige Erhöhung der maximalen von-Mises-Vergleichsspannung σMises,max mit 
dem Lastwinkel αP statt. Die geringsten von-Mises-Vergleichsspannungen 
σMises,max ≤ 58MPa werden durch die beiden größeren Kontaktflächen von Knochen 2-1 
(Stirnfläche) und Knochen 2-2 (Absatz) erzeugt. Das Niveau der von-Mises-Vergleichs-
spannung von Knochen 2-3 ist höher als bei den beiden anderen Modellen 
(41 MPa ≤ σMises,max ≤ 174 MPa).  
Einfluss des Last einleitenden Pfannendurchmessers DPfanne 1 / DPfanne 2 (Bone 1) 
Der Einfluss des Pfannendurchmessers ist für Kappe 2 / Knochen 2-2 und Knochen 2-3 
untersucht worden. Der kleinere Last einleitende Pfannendurchmesser DPfanne 2 erzeugt 
ein deutlich flacheres Druckprofil als DPfanne 1. Dadurch reduzieren sich die maximalen 
Hauptspannungen σ1max. Insbesondere in den kritischen Winkelbereichen αP ≥ 60° 
zeigen sich bis zu 100 MPa geringere Zugspannungen von σ1max,i ≤ 230 MPa. Die 
flächigere Lastverteilung wirkt sich darüber hinaus positiv auf den Spannungs-
gradienten Δσ1max aus, der sich fast winkelunabhängig im Bereich von 
Δσ1max(DPfanne 2) ≤ 25 MPa/500 µm bewegt. Auf diese Weise werden trotz tendenziell 
höheren Veff - Werten sehr viel geringere Bruchwahrscheinlichkeiten 
FKurz(DPfanne 2) ≤ 6,6·10-9 % gegenüber FKurz(DPfanne 1) ≤ 1,1·10-7 % erreicht.  
Einfluss der Knocheneigenschaften Bone 1 / Bone 2  
Die für das Modell Kappe 2 / Knochen 2-2 durchgeführte Variation der Knocheneigen-
schaften zeigt, dass sich die maximalen Hauptspannungen σ1max, die Spannungs-
gradienten ebenso wie die Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz trotz der extremen Differenz 
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zwischen den E-Moduli von Bone 1 (EBone 1 = 20 Ga) und Bone 2 (EBone 2 = 950 MPa) 
nur geringfügig unterscheiden. Es ist jedoch davon auszugehen, dass durch das 
isotrope Werkstoffmodell die Nachgiebigkeit des Knochens verringert wird und die 
Beanspruchung der Prothesenkappe im vorliegenden Modell idealisiert dargestellt wird. 
Berechnungen, die ein anisotropes Werkstoffmodell zur Beschreibung des elastisch-
plastischen Verformungsverhaltens des Femurs heranziehen, sollten Aufschluss über 
den Einfluss der Knochennachgiebigkeit auf die Beanspruchung der Prothese geben.  
Langzeitbruchwahrscheinlichkeit Kappe 2 
Die ermittelten Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von Kappe 2 bestätigen die 
Berechnungen der Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit. Darüber hinaus bleiben Langzeit-
Bruchwahrscheinlichkeiten aller Modelle mit FLang ≤ 4,3·10-5 % deutlich unter den 
angestrebten FLang,invivo = 0,01 %. Die unterschiedlichen Kontaktauflageflächen 
Kappe 2 /Knochen 2 ergeben nur geringe Unterschiede zwischen den Modellen, dabei 
weist Kappe 2 -/Knochen 2-2 die kleinsten FLang - Werte auf. Ein Grund für die geringen 
Unterschiede sind die klein gewählten Toleranzen zu den Freiflächen. Dies führt dazu, 
dass die Last bei Winkeln αP ≠ 0° von zusätzlichen Knochenflächen mitgetragen wird. 
Auf diese Weise wird der Effekt des definierten Kraftflusses etwas verwischt.  
Die Variation der Knocheneigenschaften zeigt, dass mit dem weicheren Knochen 
Bone 2 für kleine Winkel αP ≤ 45° etwas geringere FLang - Werte erreicht werden 
gegenüber den Bone 1 Modellen. Für größere Winkel αP ≥ 60° gleichen sich die FLang -
Werte an. Dies bedeutet für die hier berechneten Fälle, dass die Beanspruchung der 
Kappe weitestgehend unabhängig von den Knocheneigenschaften ist. Ein solcher 
Zusammenhang ist wünschenswert im Hinblick auf die in der Praxis individuell 
verschiedenen Knocheneigenschaften von Patienten. Auf diese Weise werden die 
Beanspruchung und die damit zusammenhängende Zuverlässigkeit der Prothese nicht 
signifikant von den Knocheneigenschaften beeinflusst.  
Das Niveau der Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von den DPfanne 1 Modellen ist 
deutlich höher als das der DPfanne 2 Modelle. So werden durch das flache Belastungs-
profil von DPfanne 2 Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von FLang ≤ 3,7·10-7 % erreicht, 
die gegenüber DPfanne 1 mit FLang ≤ 2,0·10-5 % deutlich niedriger ausfallen. Auch dieser 
Zusammenhang ist positiv, da es sich bei DPfanne 2 um den realistischen Pfannen-
durchmesser handelt.  
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Es bleibt offen, inwiefern sich das Kontaktflächenverhältnis tribologisch auswirkt. Denn 
die Dünnwandigkeit der Pfanne, die in den vorliegenden Berechnungen als starre 
Halbschale angenommen wurde, wird eine größere Nachgiebigkeit aufweisen als 
herkömmliche Pfannensysteme. Diese Thematik wird in Kapitel 4.1 detaillierter 
behandelt.  
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4.5 Modell Kappe 3 
4.5.1 Kappe 3 / Knochen 3: Variation des Belastungswinkels und des 
 Pfannendurchmessers 
Das Modell Kappe 3 ist an der Stirnfläche der Prothese deutlich dünnwandiger gestaltet 
als Kappe 2, um das Knochenmaterial noch besser zu schonen als es bei den bisher 
vorgestellten Prothesen möglich gewesen ist. Die Kappe 3 trägt primär auf der 
Stirnfläche. Ab einer zentralen Last P ≥ 3 kN liegt die Kappe auch auf dem Absatz auf. 
Die Last wird zum Zwecke der Vergleichbarkeit über beide Pfannendurchmesser 
DPfanne 1 (ΔR = 3 mm) und DPfanne 2 (ΔR = 0,1 mm) aufgebracht. Da der primäre Kontakt-
bereich auf der Stirnfläche gewählt ist, werden die Ergebnisse besonders mit DPfanne 1 -
Kappe 2 / Knochen 2-1, bei dem die Prothese ebenfalls auf der Stirnfläche aufliegt, 
verglichen. 
Kappe 3
DPfanne 1 = 52 mm
ΔR = 3mm
Rigid Surface
Biolox delta
Kontaktfläche
Knochen 3
Bone 1
Bone 2
2
1 3 2
1
3
DPfanne 2= 46,2 mm
ΔR = 0,1mm
 
Bild 4.24: Geometriekombination von Kappe 3 mit Knochenmodell Knochen 3 
 
4.5.1.1 Keramikkappe Kappe 3 (Knochen 3) 
Lasteinleitung DPfanne 1 
In Tabelle 4.16 sind die FEM Ergebnisse von DPfanne 1 - und DPfanne 2 - Kappe 3/-
Knochen 3 - Bone 1 aufgeführt. Für die Belastung über DPfanne 1 (ΔR = 3mm) wird 
deutlich, dass die maximalen ersten Hauptspannungen σ1max bei dieser sehr dünn-
wandigen Prothese mit σ1max ≤ 392 MPa extrem hoch sind. Nur die Spannungen von 
dem in Kapitel 4.3.2 vorgestellten Modell Kappe 1 / Knochen 1-2 erreichen ähnlich hohe 
Zugspannungswerte. Die maximalen Hauptspannungen σ1max der Kappe 2 - Modelle 
liegen bei σ1max ≤ 320 MPa und damit fast 100 MPa niedriger als bei DPfanne 1 / Kappe 3. 
Bis zu einem Lastwinkel αP = 45° wird die Kappe im Bereich der Stirnfläche maximal 
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auf Zug beansprucht. Ab Lastwinkeln αP ≥ 70° sind die höchsten Spannungen ähnlich 
den Kappe 2 - Modellen im Übergangsradius R3 erkennbar.  
Tabelle 4.16: FEM Ergebniswerte der Keramikkappe Kappe 3 / Knochen 3 -
 Bone 1/Bone 2  bei einer Standardlast PS = 3 kN, Variation der 
 Pfannendurchmesser DPfanne in Abhängigkeit vom Belastungswinkels αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 253 i, α=0°, β=0° 60 7,3 1,7E-07 1,2E-05
45 416 i, α=45°, β=0° 105 0,4 5,7E-06 5,0E-04
60 331 i, α=60°, β=0° 98 1,4 1,1E-06 8,6E-05
70 382 187 0,3 1,3E-06 1,1E-04
75 392 167 0,4 2,8E-06 2,4E-04
0 220 i, α=0°, β=0° 10 8,9 3,4E-08 2,3E-06
45 176 a, α=0° 26 1,2 2,5E-10 1,6E-08
60 182 i, α=60°, β=0° 13 1,1 3,5E-10 2,2E-08
75 215 i-R4, α=60°, β=0° 20 1,6 4,6E-09 3,2E-07
Keramikkappe
%mm³ %
Modell
Richtung
σmax
i-R3, α=76°, β=0°
Ort 
σmax
Radial
Pfanne 1
Kappe 3
Knochen 3
Bone 1
° MPa
Pfanne 2
Kappe 3
Knochen 3
Bone 2
Radial
 
i: innen, R1, R3, α, β siehe Bild 4.5; Vgeo = 6723 mm³ 
Ebenso wie die Spannungen bewegen sich die Spannungsgradienten mit 
60 MPa/500 µm ≤ Δσ1max ≤ 187 MPa/500 µm auf sehr hohem Niveau im Vergleich zu 
den Kappe 1 - und Kappe 2 - Modellen. Dabei ist jedoch das effektiv auf Zug 
beanspruchte Volumen um den Faktor 102 bis 103 geringer als die von Kappe 2 
(belastet mit Pfanne 1). Somit ergeben sich trotz der hohen Spannungen relativ niedrige 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeitswerte von FKurz ≤ 5,7·10-6 %.  
a) 
σ1max = 375MPa
PS
αP=45°σ1/MPa
 
b) 
σ1max = 382MPa
PS
αP=70°σ1/MPa
Bild 4.25: Erste Hauptspannung σ1 von DPfanne 1- Kappe 3 / Knochen 3 - Bone 1 bei 
 Standardlast PS = 3 kN a) für αP = 45° und b) für αP = 70° 
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Lasteinleitung DPfanne 2 
Die Reduzierung des Pfanne-Kappe-Spiels von ΔR = 3 mm auf ΔR = 0,1 mm bewirkt 
einen signifikanten Rückgang der maximalen Zugspannungen von σ1max = 392 MPa auf 
σ1max = 215 MPa bei αP = 75°. Durch die wesentlich geringere Flächenpressung von 
DPfanne 2 gegenüber DPfanne 1, wie in Kapitel 4.4.2 vorgestellt, wird der beanspruchte 
Bereich zwar größer, aber das Niveau der Beanspruchung wird deutlich reduziert. So 
sinken die Werte der maximalen Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit FKurz von 
FKurz(DPfanne 1) ≤ 2,8·10-6 % auf FKurz(DPfanne 2) = 3,4·10-8 %. Das effektiv auf Zug 
beanspruchte Volumen ist mit Veff ≤ 8,9 mm³ durch die flächigere Lasteinleitung etwas 
größer. 
a) 
σ1max = 176MPa
σ1/MPa
PS
αP=45°
b) 
σmax=198MPa
σ1/MPa
PS
αP=70°
Bild 4.26: Erste Hauptspannung σ1 von DPfanne 2 - Kappe 3 / Knochen 3 - Bone 1  
 Standardlast PS = 3 kN a) αP = 45 und b) für αP = 70° 
4.5.1.2 Knochen 3 
Die Ergebnisse der FEM Rechnung Knochen 3 sind in Tabelle 4.17 zusammengefasst. 
Die Werte in der Tabelle machen deutlich, dass die Beanspruchung des Knochens mit 
90 MPa ≤ σMises,max ≤ 106 MPa sehr hoch ist. Dabei sind die Vergleichs-
spannungsmaxima am Übergangsradius R3 des Absatzes zu finden. Auch wenn die 
Fließgrenze σFließ = 108 MPa von Bone 1 nicht überschritten wird, so ist doch 
festzustellen, dass die Spannungen von Knochen 3 im Vergleich zu den Kappe 2 -
 Modellen, die bei 15 MPa ≤ σMises,max ≤ 58 MPa liegen, hoch sind.   
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Tabelle 4.17: FEM Ergebniswerte von Knochen 3 bei einer Standardlast PS = 3 kN, 
 Variation des Pfannendurchmessers (DPfanne 1 = 52mm, DPfanne 2 = 
 46,2 mm) in Abhängigkeit vom Belastungswinkel αP 
αP σMises,max pKontakt Ort
° MPa MPa pKontakt,max
0 118 Stirnfläche 160 Stirnfläche
45 106 205
60 93 218
70 91 216
75 90 212
0 86 178
45 105 189
60 86 205
75 77 185
Knochen
Modell OrtσMises,max
Pfanne 2
Kappe 3
Knochen 3
Bone 2
Pfanne 1
Kappe 3
Knochen 3
Bone 1
R3, α=76°
β=0°
R3, α=76°
 β=0°
 
R3, α, β siehe Bild 4.5 
4.5.2 Zusammenfassung der Ergebnisse der Kappe 3 - Berechnung 
Das Niveau der maximalen Hauptspannung ist mit 293 MPa ≤ σ1max ≤ 392 MPa für 
DPfanne 1 deutlich höher als die Spannungen, die bei der dickwandigeren Prothese 
Kappe 2 berechnet werden. Dennoch bleiben die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten 
mit FKurz ≤ 2,8·10-6 % für PS = 3 kN sehr klein. Für die reale Lasteinleitung mit DPfanne 2  
reduzieren sich die maximalen Hauptspannungen auf 176 MPa ≤ σ1max ≤ 215 MPa. 
Daraus ergeben sich deutlich verringerte Kurzzeitbruchwahrscheinlichkeiten von 
FKurz ≤ 3,4·10-8 % bei vergleichbaren effektiv auf Zug beanspruchten Volumina Veff.  
Der Knochen 3 erreicht für keinen der Lastwinkel σFließ = 108 MPa. Aber aufgrund der 
Dünnwandigkeit von Kappe 3 sind die auftretenden Beanspruchungen im Knochen mit 
90 MPa ≤ σMises,max ≤ 106 MPa relativ hoch, unabhängig vom Pfannendurchmesser. 
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4.6 Kappe 4 
4.6.1 Kappe 4 / Knochen 4: Variation des Belastungswinkels 
Das abschließende Modell Kappe 4 ist - ähnlich wie Kappe 1 - ohne Absatz gestaltet, 
mit folgenden wesentlichen Konstruktionsmerkmalen: Zunächst ist Kappe 4 deutlich 
dünnwandiger als die vorherigen Modelle ausgelegt, da die Berechnungen mit Kappe 3 
zeigen, dass eine reduzierte Wanddicke zwar zu höheren, aber nicht zu kritischen 
Spannungen führt. Darüber hinaus sind die Übergangsradien am Knochen und in der 
Kappe deutlich größer ausgeführt, um die Spannungsspitzen, die in den voran-
gegangenen Modellen in diesen Bereichen entstanden sind, zu reduzieren. Schließlich 
sind die Toleranzen an der Stirnfläche derart gewählt worden, dass der Kraftfluss bei 
Kappe 4 eindeutig über die Schräge verläuft. Um Biegung bei großen Lastwinkeln zu 
minimieren ist im zylindrischen Bereich ein ΔR = 0 mm festgelegt. Die Last wird über 
den Pfannendurchmesser DPfanne 2 (ΔR = 0,1 mm) eingeleitet. Die Knocheneigen-
schaften werden mit Bone 2 beschrieben. In Bild 4.27 wird die Geometriekombination 
von Kappe 4 schematisch dargestellt.  
Kappe 4
Rigid Surface
Biolox delta
Knochen 4
Bone 2
2
1 3 2
1
3
DPfanne 2 = 46,2 mm
ΔR = 0,1 mm
 
Bild 4.27: Geometriekombination von Kappe 4 mit Knochenmodell Knochen 4 
 
4.6.1.1 Keramikkappe Kappe 4 (Knochen 4) 
Tabelle 4.16 fasst die FEM Ergebnisse von DPfanne 2 - Kappe 4 / Knochen 4 - Bone 2 
zusammen. Die maximalen ersten Hauptspannungen sind mit σ1max ≤ 194 MPa 
vergleichbar zu den geringen Werten, die bei Modell DPfanne 2 - Kappe 2 / Knochen 2-2 -
Bone 2 (Tabelle 4.11, 83) berechnet worden sind, obwohl Kappe 4 im oberen Teil der 
Prothese mit einer Dicke von 2 mm ≤ sKappe 4 ≤ 3,5 mm deutlich dünnwandiger 
konstruiert ist als Kappe 1 (2,9 mm ≤ sKappe 1 ≤ 9,0 mm) und Kappe 2 
(3,1 mm ≤ sKappe 2 ≤ 8,5 mm). Die niedrigen Werte der Spannungsgradienten von 
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Δσ1max ≤ 25 MPa/500 µm und die effektiv auf Zug beanspruchten Volumina 
Veff ≤ 25 mm³ korrelieren mit den Ergebnissen der DPfanne 2 - Kappe 2 - Modellen ebenso 
gut wie die geringen Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von FKurz ≤ 2,6·10-9 %.  
Tabelle 4.18:  FEM Ergebniswerte der Keramikkappe DPfanne2 / Kappe 4 / Knochen 4 -
Bone 2 bei einer Standardlast PS = 3 kN in Abhängigkeit vom 
Belastungswinkel αP 
αP σ1max Δσ1max Veff FKurz FLang
MPa
500µm
0 42 i, α=0°, β=0° 1 -* 0,0E+00 -*
30 52 i, α=50°, β=0° 4 -* 0,0E+00 -*
45 64 a, α=50°, β=0° 12 27,1 1,1E-14 4,8E-13
60 81 i, α=50°, β=0° 25 26,5 2,1E-13 1,0E-11
70 146 14 4,0 7,5E-11 4,4E-09
75 194 22 3,4 2,6E-09 1,7E-07
Pfanne 2
Kappe 4
Knochen 4
Bone 2
i-R5, α=0°, β=0°
Modell
Richtung
σmax
Ort 
σmax
tangential
Keramikkappe
mm³ % %° MPa
 
i: Kappe innen; R5, α, β siehe Bild 4.5; *: für FKurz = 0 keine Werte berechenbar 
a) 
σ1/MPa PS
αP=30°
σ1max=52MPa
 
b) 
σ1/MPa
PS
αP=70°
σ1max=146MPa
Bild 4.28: Erste Hauptspannung σ1 von DPfanne 2 – Kappe 4 / Knochen 4 - Bone 2  
 Standardlast PS = 3 kN a) für αP = 30° und b) für αP = 70°  
4.6.1.2 Knochen 4 
Tabelle 4.19 zeigt die FEM Ergebnisse von Knochen 4. Die Beanspruchung des 
Knochens ist mit 12 MPa ≤ σMises,max ≤ 28 MPa sehr gering. Ab den Lastwinkeln 
αP ≥ 30° sind diese maximalen Spannungen sogar im gelenkfernen Bereich, d.h. am 
Boden des Knochenmodells (Bild 4.29 a)) zu finden. Diese Verlagerung der maximalen 
Spannungen im Knochen aus dem Kontaktlastbereich hin zum gelenkfernen Bereich ist 
vermutlich auf Biegung des Gesamtsystems durch die Hüftlast zurückzuführen. Es gilt 
diese Biegung in einer weiterführenden Konstruktion zu vermeiden, da eine Über-
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beanspruchung der Prothese durch Biegung bei größer werdenden Lasten kritisch 
werden kann.  
Tabelle 4.19: FEM Ergebniswerte von Knochen 4 bei einer Standardlast PS = 3 kN 
 eingeleitet über den Pfannendurchmesser DPfanne 2 in Abhängigkeit vom 
 Belastungswinkel αP 
αP σMises,max pKontakt Ort
° MPa MPa pKontakt,max
0 12 K:α=50°,β=0-180° 22 K:α=50°, β=0-180°
30 14 25
45 19 26
60 25 23
70 27 26
75 28 30
Pfanne 2
Kappe 4
Knochen 4
Bone 2
Knochen
Modell OrtσMises,max
K:α=50°, β=180°
R3,  β=0°
Boden
β=180°
 
R3, α, β siehe Bild 4.5 
Die maximalen Kontaktdrücke verhalten sich mit 22 MPa ≤ pKontakt,max ≤ 30 MPa 
konstant und sind für 0° ≤ αP ≤ 60° auf der Schräge zu finden. Somit verläuft der Kraft-
fluss Kappe/Knochen entsprechend den Vorüberlegungen über diesen Bereich. Ab 
αP ≥ 70° überträgt die Kappe den maximalen Kontaktdruck über die Kante von R3 bei 
β = 0° (Bild 4.29 b)).  
a) 
σvM/MPa
σvM,max=12MPa PS , αP=0°
 
b) 
σvM/MPa
σvM,max=19MPa
PS
αP=45°
Bild 4.29: Von-Mises-Vergleichsspannung σMises von DPfanne 2 - Kappe 4 / Knochen 4  
  -Bone 2 bei einer Standardlast PS = 3 kN a) für αP = 0° und b) für αP = 45° 
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4.6.2 Zusammenfassung der Ergebnisse von den Kappe 4 Berechnung 
Die Berechnungen von Kappe 4 zeigen weder für die Keramikkappe noch für den 
Knochen kritische Beanspruchungen. Bis zu den Lastwinkeln αP ≤ 60° bleibt die 
maximale erste Hauptspannung unter σ1max ≤ 81 MPa. Die höchsten Hauptspannungen 
σ1max ≥ 146 MPa treten bei αP ≥ 70° an der Kappenkante auf. Die Kurzzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeiten sind mit FKurz ≤ 2,6·10-9 % ebenso wie die Langzeit-Bruchwahrschein-
lichkeiten mit FLang ≤ 1,7·10-7 % sehr klein und als absolut unkritisch für die berechnete 
Standardlast PS = 3 kN zu bewerten. 
Knochen 4 erreicht für keinen der Lastwinkel die Fließgrenze σFließ = 108 MPa. Die von-
Mises-Vergleichsspannungen σMises sind kleiner im Vergleich zur Kappe 3, die mit einer 
ähnlichen Wandstärke ausgeführt ist. Dies ist auf die größere Kontaktfläche von 
Kappe 4 / Knochen 4 und die daraus resultierende niedrigere Flächenpressung 
zurückzuführen. Auf diese Weise erfährt Knochen 4 von Kappe 4 mit 
12 MPa ≤ σMises,max ≤ 28 MPa keine Überbeanspruchung. 
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4.7 Diskussion der Ergebnisse 
Zum besseren Verständnis dieses Kapitels ist im Anhang auf Seite 115 das 
Übersichtsbild Bild 6.1 der verschiedenen Berechnungsfälle nochmals dargestellt.  
Für alle Modelle kann zunächst zusammenfassend festgestellt werden, dass tendenziell 
die erste Hauptspannung σ1max, der Spannungsgradient Δσ1max und die Kurzzeit-Bruch-
wahrscheinlichkeiten FKurz mit wachsendem Lastwinkel αP zunehmen. Dabei sind die 
maximalen Hauptspannungen σ1max vorzugsweise an dem zur Lasteinleitung 
nächstliegendem Übergangsradius zu finden.  
Einfluss unterschiedlicher Al2O3-Qualitäten für Spiel- und Presspassung 
Die Variation der Al2O3-Qualitäten, die für Kappe 1 (Spiel- und Presspassung) durch-
geführt worden ist, zeigt erwartungsgemäß die geringeren Kurzzeit- und Langzeit-
Bruchwahrscheinlichkeiten für die Prothesen aus Biolox delta. Bereits bei einer 
Standardlast von PS = 3 kN weist die Alumina Kappe kritische Langzeitbruchwahr-
scheinlichkeiten auf, die über der angestrebten in vivo Bruchwahrscheinlichkeit von 
FLang = 0,01 % liegen. Dies gilt für die Spielpassung mit FLang ≤ 3,6 % ebenso wie für die 
Presspassung mit FLang ≤ 54 %. Die Kappe 1 - Prothese aus Biolox delta verhält sich 
hingegen für die Spielpassung mit FLang unkritisch, überschreitet aber für die 
Presspassung mit FLang = 0,017 % die Schwelle der kritischen in vivo Zuverlässigkeit. 
Während sich die Bruchwahrscheinlichkeiten der beiden Prothesen deutlich unter-
scheiden, sind die σ1max Werte der beiden Werkstoffqualitäten vergleichbar hoch: Sie 
reichen bei Knochen 1-1 von σ1max(αP=0°) = 150 ± 4 MPa bis 
σ1max(αP=75°)  = 304 ± 7 MPa. Die höchsten Maxima treten bei Kappe 1 / Knochen 1-2 
innen im Bereich von αP = 75° Lasteinleitung auf und erreichen 371 MPa.  
Einfluss unterschiedlicher primärer Kontaktflächen für Kappe 2 
Bei den Berechnungen der zweiten Prothesenvariante Kappe 2 werden durch Variation 
der Knochengeometrien die Auswirkungen unterschiedlicher primärer Kontaktflächen 
untersucht: Knochen 2-1 weist die Stirn als primäre Kontaktfläche auf, bei Knochen 2-2 
wird der Kraftfluss in erster Linie über den Absatz geleitet und für Knochen 2-3 ist die 
Kegelfläche als vorherrschender Kontaktbereich zwischen Prothese und Knochen 
gewählt. Neben der Variation der Knocheneigenschaften werden für 
Kappe 2 / Knochen 2-2 die Auswirkungen von unterschiedlichen Pfannen-
durchmessern, DPfanne 1 = 52 mm und DPfanne 2 = 46,2 mm evaluiert.  
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Die verschiedenen Kontaktflächen-Verbunde bewirken geringe Unterschiede zwischen 
den Hauptspannungsmaxima σ1max von 10 - 30 MPa. Der Anstieg der maximalen 
Hauptspannung mit größer werdendem Lastwinkel wird bei allen Kontaktflächen-
Variationen besonders deutlich von σ1max(αP=60°) = 205 ± 15 MPa auf 
σ1max(αP=70°) = 290 ± 20 MPa.  
Auch die Werte der Spannungsgradienten Δσ1max wachsen mit größer werdendem 
Lastwinkel αP . Bis zum 60° - Lastwinkel bleibt der Wert des Spannungsgradienten 
Δσ1max unter Δσ1max = 50 MPa/500 µm. Wird die Kraft in 70°/75° Neigung aufgebracht, 
steigt dieser Wert steil an von Δσ1max = 90 MPa/500 µm auf Δσ1max = 170 MPa/500 µm. 
Bei diesen größten Lastwinkeln ergeben sich auch die höchsten Kurzzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeiten bis zu FKurz = 5,4·10-7 % (Kappe 2 / Knochen 2-1 bei αP = 75°). Für den 
Lastwinkel αP = 0° wird nur eine maximale Bruchwahrscheinlichkeit von FKurz = 1,7·10-
12 % ermittelt. Dies hängt mit dem Übergang Kegel/Zylinder zusammen, denn dieser 
Effekt ist bei der Prothese Kappe 2 (mit Absatz und zusätzlichen Übergangsradien) 
noch deutlicher zu erkennen als bei der konventionellen Geometrie Kappe 1.  
Der Einfluss unterschiedlicher Knocheneigenschaften für Kappe 2 / Knochen 2-2 
Die Auswirkungen der unterschiedlichen Knocheneigenschaften (Bone 1 und Bone 2), 
die für die Prothese Kappe 2 / Knochen 2-2 untersucht worden sind, erweisen sich als 
geringfügig. Die Werte der Hauptspannungen σ1max weichen maximal 36 MPa 
voneinander ab. Deutliche Unterschiede sind bei den DPfanne 1 -Spannungsgradienten 
für 70°/75° zu erkennen. Die Gradienten liegen bei Bone 2, dem „weicheren“ Knochen, 
liegen unter Δσ1max = 50 MPa/500 µm, während sie bei Bone 1 wie oben beschrieben 
auf über 100 MPa ansteigen. Bei diesen Ergebnissen ist zu berücksichtigen, dass sie 
auf der Annahme eines isotropen Knochenwerkstoffes beruhen. Ein anisotropes 
Knochenmodell zeigt möglicherweise eine größere Nachgiebigkeit und verändert die 
Beanspruchung der Prothese.  
Der Einfluss unterschiedlicher Pfannendurchmesser für Kappe 2 
Der Vergleich der Druckprofile von DPfanne 1 (= 52 mm) und DPfanne 2 (= 46,2 mm) zeigt, 
dass DPfanne 1 eine unrealistisch hohe Lokallast überträgt und dadurch überhöhte 
Spannungen in der Prothese und im Knochen verursacht werden. DPfanne 2-
Lasteinleitung führt zu sehr geringen Flächenpressungen – unabhängig von den 
Knocheneigenschaften – und somit zu deutlich reduzierten Spannungen σ1max und 
Spannungsgradienten Δσ1max. Insbesondere für die Winkel αP = 75° ergeben sich um 
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100 MPa verminderte Hauptspannungen bis maximal σ1max =192 MPa. Ebenso bleiben 
die Spannungsgradienten mit Δσ1max ≤ 76 MPa/500 µm deutlich kleiner als bei den 
DPfanne 1 belasteten Prothesen.  
Der Einfluss unterschiedlicher primärer Kontaktflächenbereiche für Kappe 2 
Bei der Variation der Kontaktauflageflächen ergeben sich kleine Unterschiede zwischen 
den Modellen. Dies ist zum einen darin begründet, dass die Toleranzen für die frei 
geschnittenen Knochenflächen so eng gewählt sind, dass für dezentrale Last-
einleitungen (αP ≠ 0°) der Kraftfluss zusätzlich, z. B. über die Zylinderfläche, verteilt 
wird. Zum anderen entstehen die maximalen Spannungen für die Winkel αP ≥ 60° 
vornehmlich in den  Absatz-Übergangsradien, die bei allen Kappe 2 -Prothesen 
übereinstimmen.  
Dennoch kann festgestellt werden, dass der Kontakt über die Absatzfläche geringere 
maximale Beanspruchungen in der Prothese hervorruft als der Kraftfluss über die Stirn- 
und Kegelfläche. Bei diesem Modell erreichen die Kurzzeitbruchwahrscheinlichkeiten 
selbst unter der kritischen Lasteinleitung von DPfanne 1 maximal FKurz ≤ 1,9·10-5 %. Für 
die realistische Belastung mit DPfanne 2 ergeben sich noch geringere Kurzzeit-
Bruchwahrscheinlichkeit von FKurz ≤ 1,6·10-9 %. Alle Modelle bleiben mit ihren Langzeit-
Bruchwahrscheinlichkeiten von FLang ≤ 4,3·10-5 % deutlich unter der angestrebten in 
vivo Bruchwahrscheinlichkeit der Keramik - Schaftprothesenkugeln von 
FLang,invivo = 0,01 %. 
Der Einfluss von unterschiedlichen Pfannendurchmessern bei Kappe 3 
Das Prothesenmodell Kappe 3 ist mit 3,0 mm ≤ sKappe 3 ≤ 4,8 mm im Stirn- und Kegel-
bereich deutlich dünnwandiger gestaltet als Kappe 1 (2,9 mm ≤ sKappe 1 ≤ 9,0 mm) und 
Kappe 2 (3,1 mm ≤ sKappe 2 ≤ 8,5 mm). Außerdem sind die Stirn- und Kegelflächen 
durch einen großen Innenradius ersetzt worden, so dass auf zwei der beanspruchungs-
kritischen Übergangsradien verzichtet werden kann.  
Die Dünnwandigkeit verursacht sehr hohe Hauptspannungsmaxima, die von 
σ1max(αP=0°) = 253 MPa bis zu σ1max (αP=75°) = 392 MPa reichen. Damit liegen die 
Spannungen 100 - 200 MPa über den Werten der Kappe 2 - Modelle. Die Spannungs-
gradienten sind ebenfalls mit 60 MPa/500 µm (αP=0°) ≤ Δσ1max ≤ 167 MPa/500 µm(αP=75°) 
auf sehr hohem Niveau, d.h. insbesondere bei kleinen Winkeln (0° ≤ αP  ≤ 45°) werden 
50 MPa größere Gradienten erreicht als bei den oben beschriebenen Modellen 1 bis 3.  
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Der eingangs beschriebene Einfluss des Pfannendurchmessers bildet sich bei Kappe 3 
noch ausgeprägter als bei Kappe 2 ab. Das Hauptspannungsmaximum bei DPfanne 2 
reduziert sich gegenüber DPfanne 1 um 200 MPa zu σ1max (αP = 75°)= 198 MPa. Ebenso 
bleiben die Spannungsgradienten mit Δσ1max ≤ 18 MPa/500 µm um Faktor 10 unter den 
DPfanne 1-Werten.  
Dennoch werden auch bei diesem Modell, das sehr viel dünnwandiger ist als die 
Kappe 1 - und Kappe 2 - Modelle, keine kritischen Kurzzeit- und Langzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeiten berechnet. Bei der Lasteinleitung über DPfanne 2 sind zwar die 
maximalen Spannungen mit 176 MPa ≤σ1max ≤ 220 MPa, insbesondere bei den kleinen 
Lastwinkeln αP ≤ 45° höher als bei den dickwandigeren Modellen, aber die Kurzzeit-
Bruchwahrscheinlichkeiten bleiben sowohl für DPfanne 1 (FKurz ≤ 2,8·10-6 %) als auch bei 
DPfanne 2 (FKurz ≤ 4,1·10-8 %) unkritisch. 
Kappe 4 
Da die maximalen Hauptspannungen bei Kappe 2 und Kappe 3 in den 
Übergangsradien auftreten und diese mit größer werdender Hüftlast sehr steil 
ansteigen, wird für das abschließende Modell Kappe 4 eine Geometrie ohne Absatz 
konstruiert. Dabei wird für Kappe 4 die Wanddicke, die für Kappe 3 
(3,0 mm ≤ sKappe 3 ≤ 4,8 mm)  als unkritisch bewertet worden ist, noch weiter reduziert 
auf 2 mm ≤  sKappe 4 ≤ 3,5 mm.  
Die Berechnungen von Kappe 4 ergeben die geringsten Hauptspannungen σ1max, 
Spannungsgradienten Δσ1max/500µm und Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz. Die  
Werte sind in erster Linie mit Kappe 2 / Knochen 2-2 zu vergleichen, bei dem die Last 
ebenfalls mit DPfanne 2 (ΔR = 0,1 mm) eingeleitet worden ist und der Knochen 
Eigenschaften von Bone 2 aufweist. Die maximale Hauptspannung σ1max wird wie bei 
den anderen Modellen bei αP = 75° erreicht, aber bewegt sich mit 
42 MPa ≤ σ1max ≤ 194 MPa unter den Werten der oben vorgestellten Rechnungen. 
Ebenso bleibt der Spannungsgradient mit Δσ1max ≤ 27 MPa/500 µm unter den Werten 
aller übrigen Modelle. Diese geringen Beanspruchungswerte spiegeln sich in den sehr 
geringen Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von maximal FKurz ≤ 2,6·10-9 % und 
Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten mit FLang ≤ 1,7·10-7 % wider. Die angestrebte in vivo 
Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von Schaftprothesenköpfen von FLang = 0,01 % wird 
damit deutlich unterschritten.  
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Nachgiebigkeitsstudie  
In Kapitel 4.1 wird über die femorale Prothesenseite hinaus die Beckenprothese im 
Rahmen einer Nachgiebigkeitsstudie berücksichtigt. Im Rahmen dessen sind unter 
Vernachlässigung der Knochenstruktur die Verformungen von dünnwandigen femoralen 
und acetabularen Prothesen bei einer Standardlast von PS = 3 kN betrachtet worden. 
Die vereinfachten Berechnungen zeigen, dass die Prothesen sowohl auf der Femur- als 
auch auf der Acetabulum-Seite Wanddicken von sKappe ≥ 2 mm bemessen sollten, um 
zu hohe Verformungen zu vermeiden. Unter dieser Voraussetzung ist davon 
auszugehen, dass selbst bei diesen sehr dünnwandigen Prothesen keine Verklemmung 
durch Verformung bzw. ein Verlust an hydrodynamischer Wirkung zu erwarten ist. 
Zur abschließenden Bewertung der dünnwandigen Prothesen bleibt zu untersuchen, 
wie sich die Verformungen unter Berücksichtigung des Femur- und Beckenknochens 
sowie bei Maximallasten von Pmax = 10 kN verhalten. In diesem Zusammenhang ist  zur 
Beschreibung der komplexen Knocheneigenschaften, ein anisotropes Werkstoffmodell 
in die Berechnung zu integrieren. Zum anderen müssen tribologische Untersuchungen 
von dünnwandigen Keramik-Keramik Oberflächenprothesen zeigen, in wie weit sich die 
höhere Steifigkeit im Vergleich zu den Metall-Metall Oberflächenprothesen positiv auf 
den Verschleiß auswirkt.   
Die Beanspruchungen für den Hüftgelenkknochen weisen unter den angenommenen 
mechanischen Kennwerten für alle Modellgeometrien unkritische, d. h. von Mises 
Vergleichsspannungen auf, die unter der Fließgrenze von 105 MPa bzw. 85 MPa 
liegen. Einzige Ausnahme stellt hierbei das Prothesenmodell Kappe 1 / Knochen 1-1 
dar, bei dem tatsächlich die Fließgrenze geringfügig überschritten wird.  
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5  ZUSAMMENFASSUNG 
In dieser Arbeit werden basierend auf dem Gesamtsystem Becken und Femur vier 
zementfreie Hüftoberflächenprothesenmodelle (Kappe 1, Kappe 2, Kappe 3 und 
Kappe 4) entwickelt und evaluiert. Mit Hilfe der Finiten Elemente Methode werden die 
Auswirkung unterschiedlicher Lasten und Kontaktflächen auf die keramischen 
Prothesen und den Knochen untersucht. Die zementfreie Verbindungstechnik ist 
bewusst gewählt, weil davon ausgegangen wird, dass primär eine geeignete 
Prothesengeometrie, d. h. ein definierter Kraftfluss, die Langlebigkeit der Prothese 
bestimmt. Ziel der Arbeit ist es nachzuweisen, dass die Knochen schonende 
Oberflächenprothese auch aus Keramik zuverlässig konstruierbar ist. Dabei weist die 
Keramik gegenüber der Oberflächenprothese aus Metall, die bereits auf dem Markt 
erhältlich ist, insbesondere Vorteile hinsichtlich der Bioverträglichkeit, dem Abrieb und 
der Formstabilität auf.  
Mit einem vereinfachten zweidimensionalen Modell ist zunächst untersucht worden, 
welche Auswirkungen die Dünnwandigkeit einer beidseitigen Oberflächenprothese 
(Femur und Acetabulum) auf die Verformung der Gelenkersatzsystems haben. Es sind 
die Wanddicken der femoralen und acetabularen Prothesenkappe ebenso wie die 
Randbedingungen variiert worden. Bei den Ergebnisbetrachtungen standen die 
Verformungen an den Kontaktoberflächen im Vordergrund.  
Für Pfannen- und Kappenwanddicken bis minimal 1 mm kann für eine Kontaktradien-
differenz von ΔR = 0,1 mm das Verklemmen der Kappe mit der Pfanne ausgeschlossen 
werden. Hinsichtlich tribologischer Aspekte ist jedoch die berechnete maximale Ver-
schiebung von w0° = 48 µm bei sKappe = sPfanne = 1 mm (αP = 0° und PS = 3 kN) noch zu 
bewerten. Aus diesem Grund wird auf der Basis der vorliegenden Berechnungen für 
beide Prothesenseiten eine Wanddicke von sKappe = sPfanne ≥ 2 mm empfohlen. Weitere 
Berechnungen, die Belastungen P > 3 kN und den Knochen berücksichtigen sind 
sicherlich sinnvoll bei einer Weiterentwicklung des Oberflächenprothesensystems. 
Darüber hinaus müssen tribologische Verschleißuntersuchungen zeigen, ob Vorteile 
aus der höheren Steifigkeit der Keramik / Keramik Oberflächenprothese abgeleitet 
werden können. 
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Eine Übersicht der berechneten Prothesenmodelle ist im Anhang, Bild 6.1 (Seite 115) 
gezeigt. Die Berechnungen werden unter Vernachlässigung der Muskel- und 
Sehnenkräfte, die am Femur angreifen, durchgeführt. So wird das Prothesensystem mit 
einer Standardbelastung PS = 3 kN /BER01/ in unterschiedlichen Winkeln αP = 0° bis 
αP = 75° belastet. Die Beweglichkeit ist in der Regel auf max. 60° beschränkt. Durch die 
Berücksichtigung der Winkel bis αP = 75° werden mögliche Überbeanspruchungen, z. B. 
durch Unfälle mit in die Betrachtungen einbezogen.  
Die Einflüsse des Beckenknochens (Knocheneigenschaften) sowie einer Becken-
prothese (Prothesenmaterial und -dicke) werden vernachlässigt, um gezielt die Wirkung 
von Belastungswinkel, -profil und –höhe auf die femorale Prothesenseite zu 
untersuchen. Die Standard-Hüftlast PS wird deshalb über eine starre Halbkugel, die das 
Acetabulum ersetzt, eingeleitet. Die vorliegenden Berechnungen bei idealisierten 
Pfannen-Randbedingungen sollen als Interface-Modell zur weiterführenden Zusammen-
arbeit mit der Medizin, d.h. unter Berücksichtigung der Geometrie und Nachgiebigkeit 
von Pfanne und Becken, dienen. 
Das annährend elastisch-plastische Werkstoffverhalten von Knochen wird mit den zwei 
isotropen bilinearen Eigenschaftsprofilen Bone 1 und Bone 2 beschrieben. Um 
möglichst realistische Knochenkennwerte zu verwenden, sind auch im Rahmen der 
vorliegenden Forschungsarbeit unterschiedliche Makro-Härteeindruckversuche an 
frischen, feuchten Rinderknochen durchgeführt worden /LAT05/, /HUM06/. Es konnten 
jedoch keine reproduzierbaren zur Berechnung verwertbaren Knochen-Kennwerte 
ermittelt werden. Aus diesem Grund sind die Werte für den Knochen der Literatur 
entnommen /BAY04/, /HUI97/, /MOR01/. Bone 1 repräsentiert den kortikalen 
Röhrenknochen (EBone 1 = 20 GPa, νBone 1 = 0,3), während Bone 2 den durchschnitt-
lichen Wert des trabecularen Knochengewebes (EBone 2 = 0,95 GPa, νBone 2 = 0,3), 
widerspiegelt. 
Die Werkstoffeigenschaften der Keramik werden für das Ausgangsmodell Kappe 1 mit 
zwei Keramik-Qualitäten variiert: Eine Standard Al2O3-Qualität Alumina (E = 350GPa, 
ν = 0,23; σ0V = 580 MPa, m = 10, KIC = 4 Pa m ) und eine aktuelle Hüftprothesen-
kugelkeramik Biolox delta (E = 380 GPa, ν = 0,22, σ0V = 1393 MPa, m = 13, 
KIC = 5,7 MPa m ). Die übrigen Prothesenmodelle, Kappe 2, Kappe 3 und Kappe 4, 
werden ausschließlich mit den Eigenschaften von Biolox delta kalkuliert.   
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Auf der Basis der Birmingham Hip Resurfacing (BHR) Geometrie, einer kommerziellen 
Oberflächenprothese aus Metall, wird das erste der vier Kappenmodelle Kappe 1 
konstruiert. Hier übernimmt der zentrale Pin nur während der Operation zwei 
verschiedene Funktionen. Zum einen dient er der Zentrierung der Prothese und zum 
anderen soll bei der zementierten Verbindungstechnik die gleichmäßige Verteilung des 
Zements realisiert werden. Im Langzeitverbund Knochen-Prothese spielt dieser Pin 
keine weitere Rolle. Deshalb und weil die Herstellung einer solchen Pin-Konstruktion 
aus Keramik aufwendig ist, wird für Kappe 1 die BHR-Geometrie dahingehend 
modifiziert, dass auf den Pin verzichtet wird. Dies geschieht unter der Annahme, dass 
die Zentrierung der Kappenprothese über ein Alternativkonzept gelöst werden kann. Die 
Wanddicke von 2,9 mm ≤ sKappe 1 ≤ 9,0 mm (Bild 3.6, Seite 49) im Stirn- und Kegel-
bereich der Prothese bleibt unverändert  
Bei Kappe 2 ist ein durchlaufender Absatz als zusätzliche mögliche Kontaktfläche, die 
zur Aufnahme vertikaler Kräfte am Umfang dient, integriert. Dabei bietet der Absatz 
gegenüber der Stirnfläche den Vorteil, dass sie größere Momente aufnehmen kann. Die 
Wanddicke an der Stirn wird etwas reduziert (3,1 mm ≤ sKappe 2 ≤ 8,5 mm; Bild 3.11, 
Seite 52).  
Kappe 3 weist ebenfalls einen Absatz auf, ist aber dünnwandiger 
(3,0mm ≤ sKappe 3 ≤ 4,8 mm, Bild 3.18, Seite 55), um dem Anspruch eines Knochen 
schonenden Oberflächengelenkersatzes weiter Rechnung zu tragen.  
Das abschließende Modell Kappe 4 ist ähnlich wie Kappe 1 ohne Absatz konstruiert, 
wobei jedoch die Wanddicke deutlich reduziert wurde (2 mm ≤ sKappe 4 ≤ 3,5 mm, 
Bild 3.21, Seite 56). Alle Kappenmodelle sind mit einem Gleitdurchmesser von 
Da = 46 mm ausgelegt.  
Die vorliegende Arbeit basiert auf der Idee, dass durch die bewusste Wahl von 
Kontaktflächen zwischen Prothese und Knochen die angestrebte langlebige 
Zuverlässigkeit eines keramischen Oberflächengelenkersatzes erreicht und rechnerisch 
nachgewiesen werden kann. Gleiches gilt für den Knochen: Eine Über- oder 
Unterbeanspruchung und die damit verbundene, unerwünschte Knochenwucherung 
oder –rückbildung kann nur vermieden werden, wenn der Kraftfluss von Prothese auf 
Gelenkknochen bekannt ist.  
Die Abmaße der Knochenmodelle sind den Prothesengeometrien angepasst und so 
gestaltet, dass bei einer Standardbelastung PS = 3 kN die Kraft gezielt über definierte 
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Kontaktflächen fließt. Bei Knochen 1-1, Knochen 2-1 und Knochen 3 ist die Stirnfläche 
als primäre Kontaktfläche bestimmt. Bei Knochen 1-2 wird der primäre Kraftfluss über 
eine Presspassung im zylindrischen Bereich geleitet. Knochen 2-2 realisiert den Absatz 
als definierten Kontaktbereich und Knochen 2-3 ist schließlich so gestaltet, dass sich 
Knochen und Prothese primär auf dem umlaufenden Kegel berühren. Knochen 3 nimmt 
die Last an der Stirnfläche auf, während bei Knochen 4 die Kraft über die vergrößerte 
Kegelfläche geleitet wird. Über den breiten Lastwinkelbereich von 0° ≤ αP ≤ 75°  bleiben 
diese Kontaktflächen nicht die allein Kraft übertragenden Bereiche. Alle Modelle sind als 
dreidimensionale Halbmodelle generiert. 
Die Knochengeometrien Knochen 1-1, Knochen 1-2, Knochen 2-1 und Knochen 2-3 
sind ausschließlich mit dem Eigenschaftsprofil von Bone 1 charakterisiert. Für die 
Simulation von Knochen 2-2 und Knochen 3 werden sowohl Bone 1 als auch Bone 2 
herangezogen. Auf diese Weise soll der Einfluss des E-Moduls auf die Beanspruchung 
der keramischen Prothese zu ermittelt werden. Knochen 4 wird mit den Eigenschaften 
von Bone 2 modelliert.  
Die Berechnungen von Kappe 1 / Knochen 1-1 und -/Knochen 1-2 mit den unterschied-
lichen Al2O3-Qualitäten zeigen deutlich, dass der innovativere Werkstoff Biolox delta 
aufgrund seiner erheblich höheren σ0V und m-Werte sowohl für die Presspassung als 
auch für Spielpassung wesentlich geringere Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz und FLang 
aufweist. Bei ähnlich hohen maximalen Hauptspannungen von 
σ1max(Spielpassung) ≤ 310 MPa und σ1max(Presspassung) ≤ 371 MPa bleiben die 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten von Biolox delta bei Knochen 1-1 FKurz ≤ 1,2·10-5 % 
und bei Knochen 1-2 FKurz ≤ 2,2·10-4 % und liegen ca. 10-³ - 10-4 % unter denen von 
Alumina, die eine Kurzzeitbruchwahrscheinlichkeit bis zu FKurz = 1,2 % erreichen. Für 
die Presspassung von Knochen 1-2 werden 10 - 103 % größere Kurzzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeiten FKurz berechnet als für die Spielpassung von Knochen 1-1. Ursächlich 
sind die ca. 20 % höheren maximalen Hauptspannungen  der Presspassung 
(195 MPa ≤ σ1max ≤ 371 MPa) gegenüber der Spielpassung 
(154 MPa ≤ σ1max ≤ 310 MPa).  
Die Press-Fit Verbindung zwischen Prothese und Knochen erweist sich als ungünstiger 
für die Keramik und so ergibt sich auch für Biolox delta eine kritische Langzeit-
Bruchwahrscheinlichkeit FLang = 0,018 %, die knapp über der angestrebten in vivo 
Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von FLang ≤ 0,01 % liegt. Dabei sind zwei Punkte zu 
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berücksichtigen: 1. Diese Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit wird mit angenommenen 
Risswachstumsparametern kalkuliert und 2. wird die Kappe nur mit einer statischen 
Standardlast von PS = 3 kN belastet, was den Belastungsstatus sicherlich idealisiert. 
Andererseits sind die vorgestellten Berechnungen von Kappe 1 - Modellen mit dem 
großen Pfannendurchmesser DPfanne 1, d.h. mit einer unrealistisch, überhöhten Spitzen-
belastung, berechnet worden. Es ist davon auszugehen, dass bei einem geringeren 
Kontaktdruck, wie er bei einer Lasteinleitung DPfanne 2 entsteht, die Spannungen und 
damit die Bruchwahrscheinlichkeit FKurz und FLang in Kappe 1 reduziert werden.  
Dennoch erscheint mit der Al2O3-Qualität aus den 70 er Jahren die Umsetzung eines 
keramischen Oberflächengelenkersatzes für die Hüfte nicht möglich. Die Prothesen aus 
Biolox delta hingegen weisen für Standardbelastungen so geringe Kurzzeit- und 
Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten auf, dass ein dünnwandiger Hüftgelenkersatz aus 
Keramik zuverlässig herstellbar erscheint. Dies wird in den weiteren Berechnungen 
bestätigt. 
Die Variation der Kontaktflächen bei Kappe 2 erzeugt nur geringe Differenzen zwischen 
den Beanspruchungsprofilen der drei Modelle (Knochen 2-1 bis Knochen 2-3). Hierbei 
variieren die Hauptspannungsmaxima von σ1max ≈  95 ± 10 MPa bei αP = 0° bis zu 
σ1max ≈  305 ± 15 MPa bei αP = 75°. Auch die Werte der Spannungsgradienten Δσ1max 
zeigen einen Verlauf in Abhängigkeit des Lastwinkels αP. Bis zu αP = 60° bleibt der Wert 
des Spannungsgradienten für alle Modelle (außer der Presspassung Kappe 1 / -
Knochen 1-2) Δσ1max ≤ 50 MPa/500 µm. Wird die Kraft in 70°/75° Neigung aufgebracht, 
geht dieser Wert auf bis zu Δσ1max ≈  170 MPa/500 µm hoch. So ist zu erklären, dass 
sich trotz des geringeren effektiven Volumens bei diesen Lastwinkeln αP die größten 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz ergeben. Dies hängt mit den kleinen Über-
gangsradien und steilen Winkeln am Absatz zusammen, denn dieser Effekt ist bei der 
Kappenprothese mit Absatz (Kappe 2) deutlicher zu erkennen als bei der Ausgangs-
geometrie (Kappe 1).  
Die Auswirkungen unterschiedlicher Knocheneigenschaften, Bone 1 und Bone 2, auf 
die Beanspruchung der Keramikprothese sind ausschließlich für Kappe 2 / Knochen 2-2 
untersucht worden: Für diesen Prothesen-/Knochenverbund sind für DPfanne 1 geringe 
Unterschiede für die maximale Hauptspannung σ1max, die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlich-
keit FKurz und dem effektiv auf Zug beanspruchten Volumen Veff festzustellen.  
5 ZUSAMMENFASSUNG  111 
   
Wird die Hüftprothese über DPfanne 2 belastet, so ergeben sich zwar Unterschiede bei 
Modifikation der Knocheneigenschaften, aber auch diese sind relativ gering. Die maxi-
male Hauptspannung σ1max erhöht sich von σ1max(αP=75°) = 174 MPa bei Bone 1 auf 
σ1max(αP=75°) = 192 MPa bei Bone 2. Die maximale Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit 
FKurz erhöht sich von FKurz,max = 6,0·10-10 % bei Bone1 auf FKurz,max = 1,6·10-9 % bei 
Bone 2.  
Die Berechnungen von Kappe 3 zeigen, dass eine Reduzierung der Wanddicke zwar 
eine Erhöhung der Hauptspannungsmaxima  verursacht, die Kurzzeit- und Langzeit-
Bruchwahrscheinlichkeiten werden bei der DPfanne 2 Lasteinleitung aber nicht kritisch 
beeinflusst. Erste Berechnungen mit Maximallasten von Pmax = 10 kN zeigen, dass hohe 
Lasten insbesondere die Bereiche der Übergangsradien beanspruchen und ab 
Lastwinkeln αP ≥ 70° kritisch werden. Dies bedeutet, dass weniger die Last als der 
jeweilige Winkel, in der die Gesamtkraft aufgebracht wird, entscheidet über die 
Bruchwahrscheinlichkeit der Prothesenbeanspruchung. So entstehen bei Pmax -
Berechnungen von Kappe 2 / Knochen 2-2 und einem Lastwinkel αP = 0° zwar deutlich 
höhere, aber nicht kritische Zugspannungsmaxima  σ1max. Wird die Last hingegen in 
αP = 70° aufgebracht, so wachsen die  σ1max – Werte stark an.  
Will man den Absatz als Funktionsfläche für eine keramische Oberflächenprothese 
erhalten, so können diese Spannungen nur vermieden werden, indem der Absatz 
außerhalb des Lasteinleitungsbereiches (Range of Motion) positioniert wird. Denn eine 
Umgestaltung des Absatzes durch größere Radien oder kleinere Absatzbreite reduziert 
die Funktionsflächen dieses Vorsprungs. 
Die unterschiedlichen Knocheneigenschaften verursachen weder bei Kappe 2 noch bei 
Kappe 3 kritische Beanspruchungen in der Prothese. Es sollte weiterführend geklärt 
werden, ob durch ein nachgiebigeres Knochenmodell, die Kontaktflächenverhältnisse 
Pfanne/Kappe durch Deformation der dünnwandigen Oberflächenprothese beeinflusst 
werden. In diesem Zusammenhang ist  es sinnvoll, die Anisotropie des Knochens in die 
Berechnungen mit einfließen zu lassen. Denn die Kontaktflächenverhältnisse 
bestimmen die Tribologie und damit die Nachhaltigkeit des Prothesensystems. 
Um die Nachteile der kleinen Übergangsradien zu vermeiden, ist bei dem abschließen-
den Modell Kappe 4 auf den Absatz verzichtet worden. Um dennoch die Vorteile einer 
Umfangsfixierung nutzen zu können, ist die Kegelfläche vergrößert und als Kontakt-
fläche bestimmt worden. Dadurch ist die Prothese im zylindrischen Bereich länger kon-
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struiert und insgesamt noch dünnwandiger (2 mm ≤ sKappe 4 ≤ 3,5 mm) und somit 
Knochen schonender gestaltet. Die Hüftlast wird über den realen Pfannendurchmesser 
DPfanne 2 aufgebracht und der Knochen besitzt Bone 2 Eigenschaften.  
Die Ergebnisse zeigen, dass trotz der Dünnwandigkeit von Kappe 4 keine kritischen 
Spannungen σ1max und Bruchwahrscheinlichkeiten FKurz auftreten. Durch die große 
Kegel-Kontaktfläche und den großen Übergansradius R2 = 3 mm zeigt sich bei αP = 60°  
eine um 100 MPa auf σ1max = 81 MPa reduzierte maximale Hauptspannung gegenüber 
dem vergleichbaren Modell DPfanne 2 / Kappe 2 / Knochen 2-2-Bone 2. Bei den Last-
winkeln αP ≥ 70° entstehen die maximalen Hauptspannungen an der Kappenkante, die 
ähnlich zu dem Vergleichsmodell bei σ1max ≥ 146 MPa liegen.  
Für alle Berechnungsmodelle kann zusammenfassend festgestellt werden, dass die 
erste Hauptspannung σ1max, der Spannungsgradient Δσ1max und die Bruchwahrschein-
lichkeiten FKurz mit wachsenden Lastwinkeln αPi zunehmen. Dabei sind die maximalen 
Hauptspannungen σ1max vorzugsweise an dem zur Lasteinleitung nächstliegendem 
Übergangsradius zu finden. Für alle Modelle ist mit dem winkelabhängigen Anstieg der 
Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit FKurz eine deutliche Abnahme des effektiv auf Zug 
beanspruchten Volumina Veff ab αP ≥ 60° zu erkennen. Bei diesen großen Lastwinkeln 
αP werden die Bereiche der kleinen Übergangsradien auf Biegung belastet und so 
entstehen lokal begrenzte hohe Zugspannungen.  
Zur Beurteilung der Zuverlässigkeit muss die von keramischen Schaftprothesen-
kugelköpfen erreichte in vivo Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit von FLang ≤ 0,01 % für 
eine Lebensdauer von 10 Jahren /RIC98/ angezielt werden. Diese Langzeit-Bruchwahr-
scheinlichkeit FLang wird nicht nur von den mechanischen Kennwerten, sondern auch 
von Rissausbreitungsparametern A und n sowie KIC in entscheidender Weise 
beeinflusst. In der Literatur werden nur die KIC-Werte der beiden untersuchten 
Aluminiumoxidqualitäten angegeben. Deshalb werden die Werte für A und n 
exemplarisch angenommen. Für Alumina werden n = 60 und logA = -40 zur 
Berechnung eingesetzt. Nach /WIL03/ kann für heutige Gelenkkeramiken n = 70 
angesetzt werden. Unter der Annahme der gleichen Rissgeschwindigkeit beider 
Keramiken errechnet sich für Biolox delta dementsprechend ein Wert für logA zu 
logA = -57. Daher kann nur der prinzipielle Einfluss auf die zu erwartende Lebensdauer 
respektive Langzeit-Bruchwahrscheinlichkeit demonstriert werden. Zur Beurteilung der 
Zuverlässigkeit der Oberflächenprothesen aus Keramik wurde deshalb in erster Linie 
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die Kurzzeit-Bruchwahrscheinlichkeit FKurz, die sich aus den bekannten Werkstoffkenn-
größen ermitteln lässt, herangezogen. Zur Abschätzung der Langzeitzuverlässigkeit 
wurde dennoch mit den oben genannten Werten stichpunktartig die Langzeit-Bruch-
wahrscheinlichkeit FLang zur Evaluierung der Prothesen überprüft. Verallgemeinernd 
lässt sich zusammenfassen, dass keines der Modelle unter den hier angenommenen 
Bedingungen auffallend kritische Langzeitzuverlässigkeiten aufweist. Ausnahme ist – 
wie auch bei der Kurzzeitbruchwahrscheinlichkeit – das Presspassungsmodelle 
Kappe 1 / Knochen 1-2. Dies unterstreicht den vielversprechenden Ansatz, eine 
Oberflächenprothese aus Keramik zu konstruieren.  
Für die Realisierung einer keramischen Oberflächenprothese ist die Berechnung der 
Langzeitbruchwahrscheinlichkeit - auch bei Kenntnis der notwendigen Risswachstums-
parameter A und n - allein nicht ausreichend. Vor Einsatz einer dünnwandigen 
Keramikprothese ist es notwendig ein PROOF-Test zu entwickeln, um die Qualität jeder 
einzelnen Prothese zu garantieren. Vorstellbar wäre hierfür eine Qualitätssicherung 
über einen Berst-Versuch. 
Das als kritisch festgelegte Überschreiten der Fließgrenze σFließ = 108 MPa wird nur im 
Fall der Presspassung (Kappe 1 / Knochen 1-2) für Kappe 3 erreicht. Ansonsten bleiben 
die maximalen Vergleichsspannungen σMises,max weit unter dieser Grenze. Bei Kappe 4 
wird durch die sehr flächige Belastung von Knochen 4 eine gleichmäßige 
Beanspruchung auf der Kegelfläche von 12 MPa ≤ σMises,max ≤ 28 MPa über die 
Lastwinkel 0° ≤ αP ≤ 75° erreicht. Im Sinne einer möglichst physiologischen Gelenk-
belastung und eines damit annährend natürlichen Knochendichte-Belastungs-Gleich-
gewichtes erscheint diese homogene, flächige Beanspruchung sehr sinnvoll.  
Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die vorliegenden Berechnungen die 
prinzipielle Eignung einer dünnwandigen Keramikprothese als Oberflächengelenkersatz 
belegen. Bei Kappe 4 ist eine minimale Wanddicke mit maximal möglichen Übergangs-
radien realisiert worden. In Kombination mit einem gezielten Kraftfluss über die Schräge 
ist somit eine geeignete Geometrie für eine Oberflächenprothese aus Keramik vor-
gestellt worden, die - selbst bei ungünstigen Lastwinkeln - keine kritischen Beanspru-
chungen respektive Bruchwahrscheinlichkeiten aufweist. Um die Spannungsspitzen an 
der Prothesenkante (Kappe 4) bei αP ≥ 70° zu vermeiden und gleichzeitig eine Kraftauf-
nahme auch für diese extremen Lastwinkel zu gewähren, sollte auch im zylindrischen 
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Bereich konstruktiv ein gezielter Kraftfluss ähnlich dem metallischen Vorbild erzeugt 
werden. 
Für die zahlreichen Berechnungen, die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführt wurden, 
sind vorab diverse Annahmen und Vereinfachungen auch im Sinne einer begrenzten 
Rechnerkapazität gestellt worden. Für weiterführende Untersuchungen ist es 
notwendig, dass folgende Aspekte eingehender berücksichtigt werden: 
- Anisotropie und Umbauprozesse der mechanischen Knocheneigenschaften, wie 
sie z.B. von /NIE02/, /WIR03/ in Hüftprothesen-Simulationen integriert und 
vorgestellt werden. 
- Die rechentechnisch ermittelten Spannungen müssen prüftechnisch verifiziert 
werden. 
- Die Risswachstumsparameter A und n sollten für statische und dynamische 
Belastungen ermittelt werden. 
Können die oben erwähnten Untersuchungen positiv abgeschlossen werden, ist davon 
auszugehen, dass mittelfristig ein Ziel führendes Konzept eines keramischen 
Oberflächengelenkersatzes für den Einsatz als Hüftprothese erarbeitet werden kann. 
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Bild 6.1: Übersicht der Berechnungsmodelle  
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Bild 6.2: Technische Skizze Birmingham Hip Resurfacing 
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8.1 Formelzeichen 
Formel Einheit Erläuterung 
Ax, Ay, Az ° Lastwinkel nach /BERG01/ 
α ° Lastwinkel 
A mm Risslänge 
a1 mm Anfangsrisslänge vor einer unterkritischen 
Beanspruchung mit σZ 
a2 mm Anfangsrisslänge nach einer unterkritischen 
Beanspruchung mit σZ 
aC mm Kritische Risslänge (Bruch) 
AV - Risswachstumsparameter 
Δσ1,max MPa/µm Gradient senkrecht zur ersten Hauptspannung  
E GPa E-Modul 
ETissue GPa E-Modul des Knochens 
F % Bruchwahrscheinlichkeit 
KI MPam
1/2 Spannungsintensitätsfaktor 
KIC MPam
1/2 Kritischer Spannungsintensitätsfaktor 
m - Weibull Modul 
nV  Risswachstumsparameter 
P N Belastung 
pKontakt MPa Kontaktspannung 
σ0V MPa Normierungsspannung für Zugversagen 
σ1,max MPa Maximale erste Hauptspannung 
σC MPa  
σC1 MPa Kritische Rissbeanspruchung (Bruch) vor einer 
Langzeitbeanspruchung 
σC2 MPa Kritische Rissbeanspruchung (Bruch) nach 
Langzeitbeanspruchung 
σFließ MPa Fließspannung 
σP MPa Proof-Kurzzeitbeanspruchung 
σMises,max MPa Maximale von-Mises-Vergleichsspannung 
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σZ MPa Konstante unterkritische Beanspruchung des 
Einzelrisses 
t s Zeitdauer der konstanten Beanspruchung mit σZ, 
τShear,max MPa Maximale Scherspannung 
V0 mm³ Normierungsvolumen bei einer Bruchwahrscheinlichkeit 
von 63,2% 
Veff mm³ Effektiv auf Zug beanspruchtes Volumen 
Vgeo mm³ Geometrisches Volumen 
Y  Rissformfaktor 
 
130 8 FORMELZEICHEN UND FACHTERMINI 
8.2  Fachtermini 
Fachtermini Erläuterung 
acetabular Zur Hüftgelenkpfanne gehörend 
Anatomie/anatomisch Die Anatomie ist ein Teilgebiet der Morphologie. Sie ist in 
der Medizin bzw. Humanbiologie, Zoologie und Botanik 
die Lehre vom Aufbau der Organismen. Es werden 
Gestalt, Lage und Struktur von Körperteilen, Organen, 
Gewebe oder Zellen betrachtet. Die pathologische 
Anatomie befasst sich mit krankhaft veränderten 
Körperteilen. 
Anisotropie Anisotropie bezeichnet die Richtungsabhängigkeit einer 
Eigenschaft. 
Acetabulum Hüftgelenkpfanne 
applizieren anwenden 
Arthrose Die Arthrose ist eine chronische, schmerzhafte, 
zunehmend funktionsbehindernde Gelenkveränderung 
infolge eines Missverhältnisses zwischen Tragfähigkeit 
und Belastung; es handelt sich um eine degenerative 
Gelenkerkrankung 
Aseptische Lockerung Eine durch Veschleißpartikel  verursachte Lockerung im 
Knochen/-Prothesen-Kontaktbereich 
Aseptisch keimfrei 
BHR Birmingham Hip Resurfacing; Oberflächengelenkersatz  
Body Weight Körpergewicht 
Corticalis harter, äußerer Röhrenknochen 
Endoprothese Implantate, welche dauerhaft im Körper verbleiben. 
femoral zum Oberschenkel gehörend 
Femur Oberschenkel 
Granulom Eine entzündungsbedingte knotenartige Gewebeneu-
bildung aus Epitheloidzellen, mononukleären Zellen oder 
Riesenzellen. Es entsteht meist als Reaktion auf 
chronische, allergische oder infektiöse Prozesse, die im 
menschlichen Körper ablaufen. 
Hip Resurfacing Oberflächengelenkersatz 
Hybrid- 
Prothesensystem 
Einseitig zementiertes Prothesensystem 
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Impingement "Einklemmen" von Sehnen, knorpeligen Gelenklippen oder 
Schleimhautfalten im Bereich von Gelenken, das zu einer 
schmerzhaften Funktionsstörung führt. 
Implantate Ein im Körper eingepflanztes künstliches Material, 
welches permanent oder zumindest für einen längeren 
Zeitraum dort verbleiben soll. Dabei unterscheidet man 
häufig nach medizinischen, plastischen und funktionellen 
Implantaten. 
Nanoidenter Eindringkörper für Nano-Härteeindrücke 
invasiv In der Diagnostik oder Therapeutik werden solche 
Methoden als invasiv (Vase) bezeichnet, die in den 
Körper, ein Körpergefäß eindringen. 
longitudinal Parallel zur Körpersenkrechten 
Osteolyse Räumlich umschriebene Auflösung von Knochengewebe 
Osteoporose Ist ein übermäßiger Abbau der Knochensubstanz, der das 
ganze Skelett betrifft. Die Krankheit ist daher auch als 
Knochenschwund bekannt. 
PE-UHMW Ultrahochmolekulares Polyethylen mit einer mittleren 
Molmasse von bis zu 6000 kg/mol und einer Dichte von 
bis zu 0,99 g/cm3. 
physiologisch die Lebensvorgänge des Organismus betreffend 
Primärimplantation Erste Implantation 
Prothese Ersatz von Gliedmaßen, Organen oder Organteilen durch 
künstlich geschaffene, funktionell ähnliche Produkte. 
Befindet sich die Prothese außerhalb des Körpers, spricht 
man von einer Exoprothese, andernfalls von einer 
Endoprothese oder einem Implantat. 
Resektion operative Entfernung kranken Organmaterials 
Revision Wiederholung der gleichen Operation, Wechseloperation 
ROM Range of Motion; Beweglichkeit des Hüftgelenkes 
Spongiosa weicher innerer Knochen 
Stress Shielding Durch unphysiologische Kraftleitung im Prothesen-
Knochen-System entstehende Spannungsspitzen 
 
Total-Hüftprothese Beidseitiges, d.h. femorales und acetabulares 
Hüftprothesensystem 
Toxizität Giftigkeit 
transversal Quer zur Körpersenkrechten 
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